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1 0BOrigine et objectifs       
de ce projet de recherche 
 
 
1.1 14BULe premier sensU ? 
 
Dans notre monde contemporain axé sur l’image sous toutes « ses formes », l’homme semble avoir 
« perdu de vue » que l’ouie est un sens dominant ;  dominant car jamais en repos, elle est, avec 
l’olfaction un de nos premiers sens d’alerte.   
Or, notre ouie est d’une acuité étonnante puisqu’elle peut percevoir des sons dont la plage 
fréquentielle s’étend de 20Hz à 20kHz avec une discrimination fréquentielle qui peut aller jusqu’à 1‰  
et des seuils d’audition voisinant le niveau du bruit thermique… 
Cette importance se rappelle à notre souvenir lorsque nous sommes privés, même partiellement de 
ces performances. En effet, notre environnement est sonore quel que soit le contexte et un déficit 
auditif se traduit par la perte d’informations sur le milieu, la perte d’une part de la communication, la 
perte d’une source de plaisir. 
De fait, l’audition est la réponse perceptive à des stimulations qui peuvent trouver leur origine à 
l’extérieur du corps (sons aériens), à l’intérieur (bruits organiques, voix), ou même sur le corps 
(vibrations, impacts sur des os, des dents). 
C’est ce dernier aspect qui entre dans le cadre de notre étude qui s’intéressera en particulier aux 
vibrations générées sur les os du crâne, donnant lieu à ce qu’il est convenu de nommer la conduction 
osseuse. 
 
1.2 15BUHistorique 
 
Victime d’une légère malformation ORL, je suis sujette à des otites à répétition qui ont endommagé 
gravement mes deux oreilles. Il en résulte des pertes auditives (de transmission principalementF1F) 
voisines de 55 dB et 70 dB. Cependant, en conduction osseuse, la réponse exacerbée de l’oreille la 
plus abîmée m’a amenée rapidement à tenter de comprendre, à travers la physique, ce qui se passait 
dans nos oreilles.   
Si les contraintes de la vie professionnelle ont empêché pendant 35 ans la réalisation de ce projet, le 
handicap a toutefois imposé un terme à ma carrière, me permettant de reprendre ce ‘’vieux cheval de 
bataille’’. 
Accueillie au laboratoire PHASE, j’ai pris connaissance d’une étude menée par Audrey Skrzypczak et 
Audrey Villaron, étudiantes de 2ème année IUP Technologies et Méthodologies Médicales. Leur  
expérimentation de propagation à travers un demi crâne sec, est assorti d’une recherche 
                                                     
1 A la demande d’interlocuteurs, une précision sur l’audiométrie s’impose. La perte auditive est généralement 
évaluée par le niveau du signal sinusoïdal qu’il faut fournir à l’oreille pour qu’elle perçoive un son. Ce message 
est administré par voie aérienne ou par voie osseuse. Si la voie osseuse est la meilleure, on en déduit que la 
transmission via l’oreille moyenne et les osselets est déficiente. Si les deux voies sont également mauvaises, on 
conclut à une déficience de l’oreille interne : c’est la perte de perception. Un exemple d’audiogramme est donné 
en fin de ce chapitre. 
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bibliographique sur la conduction osseuse qui met en évidence des études récentes sur la perception, 
par l’oreille humaine, de fréquences ultrasonores. 
Il se dessine alors une voie de recherche sur le thème de la perception par conduction osseuse qui 
pourrait permettre d’approfondir à la fois un sujet qui m’intéresse, à savoir le rehaussement de la 
perception par conduction osseuse dans certains contextes et le sujet mis à jour : la perception de 
fréquences bien au-delà de la ‘’gamme audible’’. 
 
1.3 16BUObjet de l’étude 
 
1.3.1 65BUObservations cliniques et questionnements  
 
La médecine constate que différentes variations physiologiques de la chaîne de transmission peuvent 
se traduire par certaines singularités perceptives similaires, en particulier une conduction osseuse 
amplifiée avec prépondérance aux fréquences basses. Les ‘’anomalies’’ les plus connues induisant ce 
type de phénomène sont l’obturation du canal auditif (effet d’occlusion), les anomalies de pression 
dans la caisse tympanique (cathare ou béance tubaire), le défaut de transmission de la chaîne 
ossiculaire ou la ‘’déhiscence’’ d’un canal semi-circulaire. 
La question qui se pose alors, du point de vue physique, est de trouver une analogie à ces diverses 
situations. Puisque l’on connaît maintenant le rôle réversible (récepteur, mais aussi émetteur) de 
l’oreille, il ne semble pas étrange de considérer le fonctionnement inverse depuis l’oreille interne vers 
le tympan évacuant vers l’extérieur l’énergie issue de l’intérieur (bruits anatomiques ou conduction 
osseuse). Toutefois, les cas plus insolites (naturels ou chirurgicalement provoqués) d’un canal semi-
circulaire créant une ‘’troisième fenêtre’’ nous amènent naturellement à penser que non seulement 
l’oreille moyenne mais aussi l’ensemble de l’environnement de la cochlée intervient. C’est donc tout 
un panel de ‘’conditions aux limites’’ très complexes dont il faudrait tenir compte. 
1.3.2 66BUObservations bibliographiques et questionnements 
 
L’étude bibliographique révèle un bon nombre de paramètres semblant influer sur la perception : les 
masses fluides et leurs diverses connexions, les résonances du cerveau, la pression intracrânienne ... 
Mais l’information la plus étonnante est la mise évidence d’un phénomène déjà évoqué au siècle 
dernier : la perception d’ultrasons par l’oreille humaine. Peu de théories ont été proposées pour 
expliquer ce phénomène, bien qu’une équipe de chercheurs américains et une équipe japonaise 
mènent actuellement des investigations. La synthèse bibliographique effectuée en troisième parti de 
ce document détaille l’avancée des connaissances dans ce domaine. 
Il semble qu’une porteuse ultrasonore modulée en amplitude, excitant la cochlée par voie osseuse, 
génère une réponse en terme de perception d’un signal identifiable (parole ou autre). Existe-t-il donc, 
au sein de l’appareil complexe que constitue l’oreille dans la tête non moins complexe, une voie de 
démodulation ? 
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1.3.3 67BUObjectif 
 
Naturellement se pose la question du chemin et du mode de propagation que peut emprunter un 
signal vibratoire appliqué sur la masse osseuse du temporal, pour générer une réponse perceptive. 
De même, dans tout l’environnement de l’oreille, il semble indispensable de connaître les éléments 
qui peuvent être ignorés et ceux qui jouent un rôle d’importance. 
Il est donc important de chercher un modèle mécanique de fonctionnement dans le cas de la 
perception par la voie osseuse. 
 
1.4 17BUOrientation et conduite du projet 
 
Comme pour tout travail de recherche, il est souhaitable de s’appuyer sur l’existant. Or il semble qu’il 
n’existe quasiment pas de modélisation mécanique de la conduction osseuse. De très nombreux 
modèles existent pourtant en fonctionnement ‘’normal’’ par conduction aérienne. 
UConstatU. 
L’absence apparente d’intérêt pour une modélisation en conduction osseuse s’explique par le fait que 
depuis le début du siècle et jusqu’à une époque récente (15, 25 ans ?) on a considéré que le 
fonctionnement était rigoureusement identique à celui en conduction aérienne, seule la propagation 
jusqu’à l’oreille interne étant différente On constate maintenant des différences, peu étudiées. Il est 
bon d’émettre une réserve sur ce dernier point, car il est très probable, d’après notre recherche 
documentaire que des études privées aient été menées (principalement par des équipes de recherche 
en audioprothèse) mais non divulguées.  
 
UDiscussionU. 
 Compte tenu de l’abondance de la littérature, un long défrichage bibliographie a été nécessaire pour 
faire le constat ci-dessus, qui nous a menés à la problématique suivante. Les modélisations imposent 
de nombreuses simplifications et approximations. Il en résulte que les modèles sont réalisés en 
imposant tout simplement une excitation à l’extrémité basale de la rampe cochléaire (voir la partie 
anatomie). Or, en conduction osseuse, on peut supposer que l’excitation est amenée et répartie par le 
liquide intra cochléaire. Les modèles proposés, dans leur grande majorité ne permettent pas une 
simple adaptation avec modification de la source excitatrice comme nous l’avions espéré initialement. 
 
UPropositionsU. 
1. Une étude rigoureuse des modélisations analytiques s’est avéré nécessaire afin de 
sélectionner les quelques modèles (dérivés les uns des autres) prenant en compte la 
présence des parois externes, au titre de conditions aux limites. Cela a constitué notre 
première démarche et une proposition est faite pour l’adaptation à notre problématique. 
2. Parallèlement, l’existence de quelques modélisations numériques très spectaculaires en 
excitation aérienne nous a menés à concevoir un modèle extrêmement simplifié pour tenter 
de simuler numériquement une excitation par voie osseuse. 
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3. Enfin il nous a été présenté, en cours d’étude, l’intérêt pédagogique que pourrait avoir la 
réalisation d’une maquette expérimentale. Avec cet objectif en tête, nous avons proposé une 
approche de dimensionnement basée sur une similitude de dispersion. 
 
Le présent ouvrage s’articule aussi en trois mouvements. Après cette première partie préliminaire 
visant à positionner très précisément le contexte de l’étude, la deuxième partie reprend les trois voies 
proposées ci-dessus. La dernière partie concerne l’application de notre étude au problème qui nous 
motive initialement : la perception en conduction osseuse. 
 
Le volume important que représentent les résumés bibliographiques successivement présentés  
correspond à un travail de mise à jour des connaissances, mené constamment en cours d’étude. S’il a 
été extrêmement vorace en temps, il s’est révélé fructueux au sens d’une ouverture sur quelques 
pistes de recherche dont la poursuite nous semble viable. 
 
 
 
UPour informationU : 
Faisant suite à la note de bas de page en début de chapitre, nous reproduisons ici un exemple qui 
interpelle le raisonnement. 
 
Une oreille déficiente en transmission doit 
présenter une meilleure réponse en 
conduction osseuse qu’en conduction 
aérienne. C’est le cas ici où la courbe 
rouge représente la conduction osseuse 
et la courbe bleue la conduction aérienne 
(avec probablement une résonance de 
cavité à 2kHz). Mais le gain de la chaîne 
de transmission (l’oreille moyenne) étant 
d’environ 30 dB, on s’attendrait à un écart 
ne dépassant pas cette valeur. Ce n’est 
pas le cas ici ! 
  Figure 1 : Audiogramme avec perte de transmission. 
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2    1BL’oreille humaine : 
quelques notions 
 
 
2.1 18BUIntroduction 
 
 
 
 
 
L’organe de l’audition est plus ou moins sophistiqué suivant les espèces, la fonction 
auditive aussi.  L’oreille humaine se distingue de celle des animaux en général, bien 
qu’elle présente de nombreuses similarités avec celle des mammifères. Pour cette raison, bon 
nombre d’entre eux ont été utilisés comme cobayes depuis que l’on 
s’intéresse à la constitution et au mode de fonctionnement de cet organe : 
chat, rat et souris, cochon d’inde, diverses espèces de singes, gerbille… 
Pendant longtemps, ils ont constitué les seules 
possibilités d’expérimentation, avec les cochlées 
de  cadavres humains. De nos jours, bien que des expérimentations sur 
animaux soient encore pratiquées, de nombreuses méthodes d’investigation 
non invasives existent pour étudier la cochlée humaine et la fonctionnalité de 
l’audition. 
 
 
2.2 19BU n peu d’anatomie 
2.2.1 68BUL’oreille humaine 
 
Il est d’usage de décomposer l’oreille humaine en trois parties, à savoir :  
¾ l’oreille externe comprenant le pavillon et le conduit auditif, 
¾ l’oreille moyenne composée du tympan, de la caisse tympanique reliée au rhinopharynx via la 
trompe d’Eustache et aux cavités mastoïdiennes en arrière et enfin, des osselets. Au nombre de trois 
(le marteau, l’enclume et l’étrier), ce sont les plus petits os du corps humain (taille d’un grain de riz 
pour l’étrier). Ils forment une chaîne de transmission mécanique depuis le tympan. Le fond de la 
caisse tympanique est muni de deux membranes :  
   la fenêtre ovale qui reçoit les mouvements de la platine de l’étrier ; 
   la fenêtre ronde généralement considérée comme totalement passive.  
   Toutes deux assurent la communication avec… 
¾ l’oreille interne ! Organe extrêmement complexe, logé dans un os compact, c’est un 
transducteur sophistiqué délivrant un signal neurologique à partir d’une excitation mécanique. 
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Figure 2 : L'oreille humaine. 
 
 
L’oreille interne est constituée de deux parties. 
La zone vestibulaire, avec l’utricule, le saccule et les trois canaux semi circulaires est considérée, 
chez l’homme, comme affectée quasi exclusivement à 
l’équilibration.  
 
La zone cochléaire, sur laquelle porte principalement notre 
intérêt est un organe enroulé en spirale sur un peu moins 
de 3 tours et sur une longueur voisine de 35 millimètres. A 
sa base, il communique avec l’oreille moyenne. Son autre 
extrémité (apex) est détaillée plus loin. Il peut être 
considéré comme un tube de section variable, décroissante 
de la base à l’apex. Des membranes, s’étendant sur toute 
sa longueur, le séparent en trois zones. Pour simplifier la 
visualisation et l’étude, il est généralement représenté 
déroulé. 
        Figure 3 : L’oreille interne. 
2.2.2 69BULa rampe cochléaire et l’organe de Corti 
Sur une coupe transversale, le tube cochléaire apparaît divisé en trois canaux: la rampe vestibulaire, 
la rampe tympanique et la rampe médiane ou canal cochléaire. Ces rampes sont toutes remplies de 
liquide (voir les précisions ci-dessous). La rampe médiane est séparée de la partie vestibulaire par la 
membrane de Reissner. Elle est isolée de la partie tympanique par la membrane basilaire. 
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En son côté interne, la membrane basilaire prolonge une 
platine osseuse : la lame spirale, dont la largeur décroît 
de la base à l’apex. À son bord externe, elle se fixe à la 
paroi cochléaire par le ligament spiral, très élastique. 
L’importance fonctionnelle de la membrane basilaire est 
primordiale : c’est sur elle que repose l’organe de 
Corti  dont les cellules ciliées assurent la transduction de 
la stimulation mécanique en phénomène électrique.  
 
Figure 4 : Coupe transversale de la cochlée. 
 
 
L’organe de Corti est centré sur des piliers formant des arches dont la forme triangulaire rigidifie 
l’ensemble.  
Les cellules ciliées, situées de part et d’autre sont les éléments actifs transducteurs et amplificateurs. 
Elles sont soutenues par les cellules de Deiter solidaires de la membrane basilaire. On compte en 
moyenne trois rangées de cellules ciliées externes pour une rangée interne. Leur présence est 
considérée comme primordiale d’un point de vue mécanique. 
Les cellules ciliées externes se présentent comme de fins cylindres portant une ciliation en W. Les 
cellules ciliées internes, en forme 
d’amphore, ont une ciliation en forme de U 
très ouvert. 
 
 
 
 
 
 Figure 5 : Coupe schématique de 
l'organe de Corti. 
      
 
 
 
 
Sur l’organe de Corti repose la membrane tectoriale. Entre la membrane tectoriale et les stéréocils 
des cellules ciliées existe une relation complexe, dépendante de la tension mécanique, du pH et de la 
concentration ionique et variable de la base au sommet de la cochlée. On peut considérer que 
l’extrémité des cils des cellules ciliées externes est insérée dans la membrane tectoriale. 
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2.2.3 70BULes liquides 
 
L’oreille interne est remplie de deux fluides dont les caractéristiques mécaniques sont assez voisines 
de celles de l’eau. Ils ont pourtant chacun une composition ionique spécifique. 
 
À la base, la rampe 
vestibulaire est largement 
connectée avec le vestibule et 
elle communique avec la 
rampe tympanique à l’apex 
par un orifice dans la rampe 
médiane, l’hélicotrème. 
La rampe tympanique est 
reliée via l’aqueduc cochléaire 
au fluide cérébrospinal. Ces 
cavités baignent dans la 
périlymphe.  
La rampe médiane contient 
de l’endolymphe. Toutefois, 
les espaces baignant les 
cellules ciliées externes ainsi 
 
 
Figure 6 : Les liquides dans l'oreille 
interne. 
que le tunnel de Corti sont 
fermés par une membrane (la 
lame réticulaire) et emplis de 
cortilymphe, très proche de la 
périlymphe. 
La rampe médiane est 
connectée à la zone 
vestibulaire par le saccule, lui-
même relié à un sac 
endolymphatique logé dans 
une niche crânienne. Il n’y a 
pas de communication entre 
la  zone complètement fermée 
emplie d’endolymphe  et les 
zones baignées de 
périlymphe. 
 
Ces fluides ne sont ni secrétés, ni résorbés. Il n’y a donc pas de flux de liquide mais seulement des 
transports d’ions. 
 
2.2.4 71BUL’oreille dans le crâne  
 
L’oreille interne est logée dans le labyrinthe creusé dans le rocher, os très compact, en forme de 
longue pyramide couchée, faisant partie de l’os temporal. 
 
L’os temporal résulte de la fusion de trois os qui se soudent 
dans l'adolescence: l'os squamosal, l'os tympanal et l'os 
pétreux qui gardent comme trace de séparation un fin sillon 
sur la surface de l'os. Mais on a l'habitude pour le décrire de 
le séparer en trois parties qui ne correspondent pas à la 
formation de l'os. C'est ainsi qu'on distingue : 
• l'écaille qui correspond à la plus grande partie de 
l'os squamosal,  
• le rocher qui correspond à l'os tympanal et à une 
partie de l'os pétreux  
• la région mastoïdienne qui correspond à une partie 
des os squamosal et pétreux.  
      Citation : fr.wikipedia.org 
Figure 7 : L'os temporal dans le crâne.  
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Sur le schéma ci-contre, en vue de dessus, 
apparaissent l’oreille moyenne et le conduit auditif 
(en rouge) et l’oreille interne (en bleu), le rocher 
étant la masse osseuse située à gauche. 
 
 Figure 8 : L'oreille dans le rocher. 
 
 
 
2.2.5 72BUConclusion 
 
La complexité de l’oreille interne et de son environnement, telle qu’entr’aperçue ici, nous permet de 
réaliser à quel point nos approximations et simplifications, même les plus sophistiquées, ne peuvent 
rendre compte que très grossièrement de son comportement mécanique. 
 
2.3 20BUPhysiologie 
 
2.3.1 73BULe fonctionnement normal de l’oreille 
 
L’oreille externe est le premier capteur des variations de pression de l’air environnant. Par la forme 
du pavillon et de la conque, elle amplifie le signal qui est guidé dans le conduit auditif. Celui-ci est 
fermé par le tympan qui entre alors en vibration. 
L’oreille moyenne : Le tympan, de forme conique, est solidaire du manche du marteau. Ses 
déplacements assez complexes actionnent la chaîne des osselets (marteau, enclume, étrier). Ce jeu 
de 3 petits os présente un effet de levier assez faible (facteur 1,2) qui amplifie le mouvement. Mais la 
chaîne ossiculaire agit principalement comme un système mécanique d’adaptation d’impédance 
permettant de passer du milieu gazeux (air extérieur) au milieu liquide de l’oreille interne, par un 
rapport de surfaces entrée-sortie voisin de 20. 
On néglige généralement l’action éventuelle des cavités pneumatiques mastoïdiennes, dont le rôle est 
encore relativement mal connu. De même, on fait généralement abstraction de l’éventualité d’une 
excitation directe de la fenêtre ronde par voie aérienne, bien qu’elle ait été de nombreuses fois 
mentionnée [1].  
L’oreille interne : La platine de l’étrier, en appui sur la membrane de la fenêtre ovale, met alors en 
mouvement la périlymphe contenue dans la rampe vestibulaire et la rampe tympanique. Dans 
l’hypothèse d’une symétrie, en l’absence de pertes et avec une transmission instantanée de la 
surpression (le liquide étant considéré comme quasi-incompressible), il y aurait égalité d’amplitude et 
opposition de phase dans le mouvement des 2 fenêtres. 
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De fait, le mouvement de liquide ne peut se produire que grâce à l’hélicotrème et/ou au déplacement 
de la membrane basilaire. 
Suivant les fréquences d’excitation, l’une ou l’autre de ces voies sera prépondéranteF2F. 
 
 
Figure 9 : Réponse localisée de la partition cochléaire. 
 
 
Pour une excitation dont la fréquence se situe dans la plage audible 
(20Hz – 20kHz)F3F, du fait de la différence de pression entre les deux 
rampes, la partition cochléaire entre en mouvement. L’amplitude 
maximale de sa réponse se situe à l’apex pour les sons graves et à la 
base pour les sons aigus : c’est la tonotopie qui fait correspondre une 
fréquence caractéristique à chaque localisation.   
    
    Figure 10 : Carte tonotopique. 
   
 
Les déplacements de la membrane basilaire sont répercutés sur les cellules ciliées dont les cils sont  
cisaillés. Entre alors en jeu un phénomène électro-mécano-chimique complexe dont les cellules 
ciliées externes sont acteurs. Les cellules ciliées internes reçoivent ainsi un signal électrique qui est 
transmis aux fibres nerveuses.      
 
Figure 11 : Les cellules ciliées en action (on note le cisaillement et la décharge ionique). 
                                                     
2 Pour des vibrations de très basse fréquence,  l’ensemble du liquide dans les deux rampes se déplace en bloc en 
passant à travers l’hélicotrème. Aux fréquences plus élevées, l’impédance de cet orifice augmente, le liquide est 
bloqué à ce niveau. Le déplacement se fait donc via la partition cochléaire de moindre résistance. Burgeat [144] 
3 D’après J. Lighthill,, la cochlée ne présentant pas de zone de « résonance » inférieure à une cinquantaine de 
Hertz, un processus particulier de résonance de l’hélicotrème permettrait d’atteindre les fréquences très basses. 
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2.3.2 74BULe cas d’un organe différent 
 
Des variations physiologiques peuvent apparaître si l’ensemble de l’appareil présente des différences 
anatomiques. Par exemple : 
- sur l’oreille interne : 
cils détruits sur les cellules ciliées, 
surpression dans les liquides, 
connexions différentes avec oreille moyenne ou vestibule, 
dysfonctionnement neural, 
vascularisation anormale… 
- sur l’oreille moyenne 
cavité tympanique différente 
présence de liquide, 
chaîne ossiculaire modifiée,  
anomalies de pression… 
- sur l’oreille externe 
Ces anomalies sont très rares, mais elles existent : canal fermé, pavillon inexistant. 
 
Suivant les cas, on pourra observer des pertes auditives, des hyperacousies sur certaines fréquences, 
une réponse linéaire de l’oreille avec dégradation de la sélectivité, etc… 
Certaines ‘anomalies’ de perception auditive restent encore non (ou mal) élucidées. On peut citer 
entre autres les acouphènes (perception sonore en l’absence de toute stimulation), le rehaussement 
de la perception par conduction osseuse dans certaines situations et la perception des fréquences 
ultrasonores ou de certaines ondes électromagnétiques. 
 
2.4 21BUZoom sur la cochlée et son fonctionnement 
 
2.4.1 75BULe fonctionnement en conduction aérienne 
La cochlée est un tube enroulé en spirale et rempli de liquide. D’un point de vue hydromécanique, ce 
tube est séparé en deux compartiments par la membrane basilaire et l’organe de Corti. Le 
compartiment inférieur est la rampe tympanique et le compartiment supérieur comprend la rampe 
vestibulaire et la rampe médiane. Bien que ces dernières soient séparées par la membrane de 
Reissner, on considère généralement qu’elles fonctionnent comme un seul compartiment à cause de 
la très grande compliance de la membrane de Reissner. 
Lorsque la pression sonore déplace le tympan, le mouvement des osselets amène la platine de l’étrier 
à créer des variations de pression dans le fluide cochléaire, que l’on peut considérer comme la 
combinaison de deux composantes (voir Annexe D) : 
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• la moyenne des pressions des rampes vestibulaire et tympanique qui se propage le 
long de la cochlée comme une onde de compression dans le fluide à une vitesse 
voisine de la célérité du son dans l’eau. Cette composante est supposée n’avoir 
qu’une très faible influence sur la membrane basilaire. 
• la différence de pression entre les rampes qui provoque le déplacement de la 
membrane basilaire. Cette seconde composante se propage beaucoup plus lentement 
que l’onde de compression. Sa célérité dépend de l’aire de la section droite des 
rampes et des propriétés mécaniques de la membrane basilaire et de l’organe de 
Corti. Cette différence de pression est due à la présence de la fenêtre ronde qui 
égalise la pression entre la rampe tympanique et la cavité tympanique de l’oreille 
moyenne, à la base de la cochlée. En conséquence, la différence de pression entre 
les rampes à la base (au niveau de la fenêtre ronde, en fait) est très voisine de la 
pression d’excitation générée dans la rampe vestibulaire. 
Le mouvement de la membrane basilaire (MB) prend alors la forme d’une onde propagée de la base 
vers l’apex. Bien que la cochlée soit capable de propager une onde dans les deux sens, la présence 
de la fenêtre ronde à la base induit le phénomène seulement de la base vers l’apex. 
Cette onde propagée présente beaucoup de ressemblances avec une onde de surface (océan). La 
principale différence est que dans l’océan, la force de rappel à l’équilibre est due à la gravité, alors 
que dans la cochlée elle est due à la raideur de la MB chargée de l’organe de Corti (OC). Plus cette 
raideur est importante, plus l’onde sera rapide. Mais cette célérité dépend aussi de l’inertie du fluide 
dans les rampes et plus cette inertie est importante, plus l’onde sera ralentie. 
La combinaison raideur-inertie induit un phénomène de résonance local variable depuis la base 
(hautes fréquences avec raideur importante et masse effective faible) jusqu’à l’apex (basses 
fréquences avec faible raideur et masse importante).  
Pour un stimulus sinusoïdal, l’onde se propage jusqu’à un point dont la fréquence de résonance est 
voisine. L’onde ralentit alors et l’amplitude de déplacement passe par un maximum, puis décroît très 
rapidement au-delà de ce point. Il existe une correspondance (tonotopie, déjà mentionnée) entre 
position caractéristique et fréquence caractéristique (FC), mais en l’état actuel de nos connaissances, 
cette correspondance est approximative pour plusieurs raisons : 
• Les caractéristiques mécaniques doivent prendre en compte tout l’organe de Corti qui 
est très complexe et en particulier le rôle actif des cellules ciliées. 
• La raideur et la masse effective dépendent des modes de vibrations transverses ainsi 
que des mouvements du fluide. 
On a pu cependant établir expérimentalement une correspondance [144] pour de nombreuses 
espèces animales, incluant l’homme (voir Annexe A et 2.3.1). 
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2.4.2 76BULes particularités de la conduction osseuse 
 
Plusieurs voies d’excitation participent à ce qu’il est convenu d’appeler ‘’la conduction osseuse’’ et la 
stricte propagation dans les masses osseuses n’en est qu’un phénomène partiel. L’étendue des nos 
connaissances dans ce domaine est présentée en détail dans le chapitre 7, à l’occasion d’une 
synthèse bibliographique sur le sujet. 
2.4.3 77BUConclusion 
 
En termes de modélisation, on se limitera au rôle joué par la présence de l’os, soit en tant que milieu 
de propagation, soit par son interface avec un autre milieu ( fluide en général ), soit encore comme 
condition en bornes d’un domaine d’étude.. 
Les sources d’excitation en conduction osseuse ne peuvent alors plus être considérées comme 
ponctuelles ni localisées à la base de la cochlée. On les trouve au sein de la masse osseuse, ou aux 
frontières. Dans ce dernier cas, les conditions aux limites contenant des termes sources rendent plus 
complexe la modélisation. 
Le fluide cochléaire étant excité sous diverses incidences, les modélisations unidimensionnelles 
rencontrées en conduction aérienne ne sont plus valables et l’on doit considérer des modèles en 
plusieurs dimensions. 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figure 12 : Résumé visuel de la fonction auditive [2] 
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3 2BModélisation de la cochlée 
 
3.1 22BUIntroduction : Pourquoi une modélisation ? 
 
La ‘’conduction osseuse’’ est un terme générique englobant toutes les interprétations possibles du 
mode de transmission (et de transduction) qui s’opère entre un signal, appliqué de façon ponctuelle 
ou répartie sur la boîte crânienne, et la perception auditive qui en résulte. En effet, on sait maintenant 
que cette transmission s’effectue très bien par les cartilages et par les masses liquides ou 
gélatineuses (cerveau par exemple). La voie osseuse n’est donc plus la seule à considérer, mais 
l’appellation est restée. 
Von Békésy, puis un bon nombre d’expérimentateurs (Bárány, Wever et Bray, Lowy, Tonndorf… 
parmi les plus cités [3]), jusqu’à S. Stenfelt [4] à ce jour, ont montré que l’on pouvait neutraliser une 
perception normalement générée par un signal aérien avec une excitation sur un os du crâne ou de la 
mâchoire (voire sur les dents) à condition d’en ajuster l’amplitude et la phase. A l’inverse, il a été 
expérimenté l’annulation de la réponse auditive par ‘’voie osseuse’’ à l’aide d’un signal administré par 
voie aérienne. 
On a donc conclu rapidement à une similitude de réponse de l’oreille interne par ces deux procédés 
de stimulation. Les modèles développés alors ont même permis de supposer qu’on pouvait 
s’affranchir des paramètres de localisation de la source. 
Mais il semble utile de préciser que ces expérimentations n’ont été que rarement conduites avec des  
fréquences d’investigations supérieures à 2 kHz. Cette condition est d’importance car des données 
issues d’autres domaines expérimentaux ou de la simple observation ont mis en évidence un 
comportement différent entre les basses fréquences et les fréquences plus élevées de la gamme 
audible, la transition se situant entre 500 Hz et 2000 Hz selon les individus et les protocoles 
expérimentaux. 
Plus récemment (1985-90), il a été remis en évidence un phénomène déjà signalé dès 1948 (voir 
paragraphe X7.3 X) : la perception d’un message par l’oreille humaine lors de l’émission d’un signal 
ultrasonore - modulé en amplitude ou en phase ou d’un signal transitoire – appliqué sur le crâne… 
Enfin de nombreuses observations cliniques, depuis l’aube de l’audiométrie, ont révélé une 
modification de la perception par excitation osseuse, lors de certaines anomalies fonctionnelles de 
l’oreille. La perception peut, en effet, être amplifiée ! Ce fait a donné lieu à de nombreuses recherches 
et au développement de nouvelles techniques de compensation de certains déficits auditifs, dont les 
plus remarquables sont la prothèse à ancrage osseux et les techniques chirurgicales de fenestration. 
Pour une revue de détail, on pourra se reporter à la synthèse bibliographique sur la conduction 
osseuse (3ème partie). 
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En l’état actuel, notre appréhension de tous ces phénomènes est floue et nos connaissances 
empiriques. Le physicien se trouve interpellé sur la nécessité d’une explication théorique. Nous 
sommes donc naturellement tentés de trouver un modèle qui satisfasse notre désir de rationalisation 
et permette, si possible, des investigations plus poussées….. 
 
 
3.2 23BUDescription physique du phénomène  
 
3.2.1 78BULa perception par ‘voie aérienne’ 
3.2.1.1 140BIntroduction 
 
Depuis plus d’une vingtaine d’années, l’intérêt principal de la science pour la cochlée a été son rôle de 
transducteur actif.  
Par ailleurs, bon nombre de modélisations purement mécaniques se sont attachées à évaluer les non 
linéarités et l’influence des divers composants de la rampe cochléaire. On peut citer notamment : le 
cisaillement entre la membrane tectoriale et la membrane basilaire, la variation de longueur des 
cellules ciliées externes et leur déflexion, le rôle rigidifiant des piliers de Corti, la fonction encore mal 
connue de la membrane de Reissner…. C’est ce qu’il est convenu d’appeler la ‘’ UmicromécaniqueU’' de 
la cochlée.  
 
Von Békésy affirmait que la membrane de Reissner vibrait en phase avec l’ensemble de la partition 
cochléaire [5], pour des fréquences inférieures à 500Hz, mais précisait qu’aux fréquences plus 
élevées, des modes propres apparaissaient. Ce fait a été confirmé par des observations ultérieures. 
Cependant, elle est considérée comme ayant une compliance très élevée [6] et son rôle mécanique 
est généralement ignoré. La rampe cochléaire est alors ramenée à la simple partition cochléaire, 
composée de la membrane basilaire supportant l’organe de Corti. On étudie ainsi la 
‘’UmacromécaniqueU’’ de la cochlée, qui concerne le formalisme de mise en mouvement de la partition 
cochléaire et donne toujours lieu à des controverses. 
Le principalF4F phénomène initiateur des mouvements de la partition cochléaire est, bien sûr, le 
mouvement de la fenêtre ovale avec les variations de pression induites au sein de la périlymphe, mais 
il existe encore des divergences de points de vue sur la propagation des ondes, les réflexions et les 
phénomènes de couplage. 
 
Afin de simplifier la modélisation, la partition cochléaire est, le plus souvent, assimilée à la seule 
membrane basilaire qui la supporte. Toutefois, le terme de membrane est impropre car elle n’est pas 
tendue. Du point de vue de la mécanique des structures, il est plus approprié de la considérer comme 
une plaque. Elle a même été parfois considérée comme une poutre compte tenu du très faible rapport 
largeur/longueur.  
                                                     
4 La conduction via les différents tissus biologiques pourrait ne pas être négligeable, en fonctionnement par 
conduction dite ‘aérienne’. Cela est souvent évoqué, mais pas quantifié… 
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L’organe de Corti est donc ignoré dans les modélisations passives, sa présence n’intervenant que 
comme un terme de charge des caractéristiques mécaniques de la membrane basilaire. Toutefois, 
certaines modélisations du couplage fluide-organe de Corti considèrent ce dernier comme un fluide. 
 
Dans cette étude on considérera une plaque viscoélastique lorsqu’on évoquera la partition cochléaire 
ou la membrane basilaire. 
 
3.2.1.2 141BL’onde plane, longue et l’onde propagée 
 
Le mouvement de pistonF5F de la membrane de la fenêtre ovale engendre une onde de pression plane 
et longue qui se propage quasi instantanément au sein de la périlymphe (considérée comme 
incompressible). Chaque point de la membrane basilaire, soumis à une différence de pression entre 
les rampes vestibulaire et tympanique, se met alors en mouvement avec un retard et une amplitude 
correspondant aux propriétés mécaniques locales. Celles-ci étant continûment variables de la base à 
l’apex, on obtient la propagation dans la membrane d’une onde (assimilée à une onde de déformation 
élastique) dont la vitesse décroît en même temps que l’amplitude croît, jusqu’à une position 
déterminée correspondant à la fréquence caractéristique (FC), au-delà de laquelle l’énergie a été 
dissipée : c’est l’onde propagée de Békésy. 
Le retard de phase qui croît ainsi de la base à l’apex pourrait atteindre des valeurs comprises entre 
π5 et π15 , selon les chercheurs et les techniques de mesure. 
 
 
 
De nombreuses expérimentations permettent 
de considérer que la position caractéristique 
sur la membrane est proportionnelle au 
logarithme de la fréquence (voir la formule 
de Greenwood, Annexe A).  
C’est la tonotopie classique. 
 
Figure 13 : Carte tonotopique d'après Greenwood [7]. 
 
 
L’approximation ondes longues se valide par le fait que la distance entre l’étrier et le point de 
déplacement maximal de la membrane basilaire est très inférieure à la longueur d’onde du son au 
sein du fluide. 
La périlymphe est assimilable à l’eau avec une célérité de propagation voisine de 1500 m.s-1. 
 
                                                     
5 C’est une simplification ! Depuis Békésy, on a supposé que la platine de l’étrier se déplaçait autour d’un axe 
passant par son bord postérieur pour les sons faibles et autour d’un axe passant par le centre pour les sons forts, 
créant ainsi une régulation. Des études ultérieures ont conclu à un mouvement de piston. En tout état de cause, la 
membrane de la fenêtre ovale aura des modes propres et un mouvement différent de celui d’un simple piston. 
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Une abscisse cx  comprise entre 10 mm et 30 mm, de l’ordre de la longueur d’onde, correspondrait à 
une fréquence f telle que : HzfHz 44 10.510.15 >> . Or, la fréquence caractéristique FC  de la 
membrane basilaire à ces positions limites, est dans l’intervalle : HzFCkHz 2005 >>  
correspondant à la longueur d’onde λ  : mm 5,73,0 << λ  
En ce qui concerne l’onde rapide, dans la gamme des fréquences audibles, on est donc bien dans le 
cas d’ondes longues devant les dimensions de la cochlée. Mais ce n’est pas le cas pour l’onde 
propagée dans la partition. 
Par ailleurs, les dimensions transversales de la cochlée étant de l’ordre de quelques millimètres, on 
peut considérer l’uniformité dans chaque section droite des rampes, ce qui justifie l’approximation 
onde plane. Dans le domaine ultrasonore, le problème pourrait s’avérer différentF6F. 
 
 
3.2.1.3 142BJustification des deux ondes. 
 
C’est une notion communément admise sans justificatif, depuis les observations de Békésy, puis de 
nombreux autres à la suite. Mais Sir James Lighthill [8] en a donné l’explication très simple qui suit. 
Un développement théorique plus complet est exposé en annexe D. 
 
Considérant la cochlée comme un double canal élastique, avec des valeurs constantes dans chaque 
section droite d’une rampe, il écrit l’équation d’Euler à une dimension. Les paramètres d’élasticité en 
présence sont, d’une part la compressibilité du fluide et d’autre part la distensibilitéF7F du canal. Cette 
dernière dépend uniquement de la raideur de la partition cochléaire car les parois osseuses sont 
considérées comme parfaitement rigides. Or, même à la base de la cochlée où la partition est la plus 
rigide, la distensibilité présente une valeur nettement supérieure à la compressibilité du fluide. La 
célérité de propagation ne dépend alors quasiment plus du fluide. 
En fait, on définit la pression dans chaque rampe comme la somme d’une valeur moyenne et d’un 
écart à cette valeur. La célérité de propagation due à l’élasticité du tuyau est définie à partir de cette 
valeur variable et la composante moyenne est liée aux seules propriétés du fluide. 
On est alors en présence de deux types d’ondes, avec deux échelles de temps : 
Une onde longitudinale rapide (vitesse du son dans le milieu liquide) : 
En fait, il semblerait que cette onde se propage comme si la partition cochléaire était absente.  
Elle serait réfléchie à l’apex, établissant ainsi une onde stationnaire, tous les points vibrant en phase. 
On peut aussi supposer qu’elle donne lieu à un mouvement d’ensemble de la partition, expliquant le 
mouvement résiduel de la membrane après le point de déplacement maximal. 
                                                     
6 Si on considère la cochlée comme un tube de section circulaire, de rayon r, la fréquence de coupure pour mode 
transverse 0,29c/r correspond à plus de 200kHz. 
 
7 En biomécanique, la distensibilité est la capacité d’un conduit (exemple : artère) à augmenter son calibre sous 
l’effet d’une augmentation de pression. Elle est le rapport de la compliance sur le volume, où la compliance 
(inverse de l’élastance) est définie par PV ΔΔ / . 
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Une onde lente, analogue à une onde de cisaillement, dans la membraneF8F, dont la vitesse va varier 
de la base à l’apex. 
On pourrait supposer que cette onde transversale n’agit que dans la partition. En fait, le fluide subit 
alors une contrainte de la part du solide. Se trouvant en milieu confiné, l’approximation loin des 
sources ne tient plus. Il existe une couche limite au voisinage de la membrane ou la pression et la 
vitesse du fluide sont perturbées : des tourbillons ont pu être observés après injection de particules 
réfléchissantes dans la rampe vestibulaire, au sein de la périlymphe (Tonndorf [9]). 
Cette onde va perdurer après extinction du signal excitateur. D’après les résultats de Robles et al [10], 
cette durée peut atteindre 25 cycles. 
 
3.2.1.4 143BLe couplage fluide-structure. 
 
Il existe donc au sein du fluide, en plus de l’onde de compression très rapide, une onde lente due aux 
mouvements de la partition cochléaire, qui devient une nouvelle source répartie et variable. Cette 
onde serait prédominante aux faibles niveaux d’excitation [11]. On est donc en présence d’un 
problème de couplage qui peut s’apparenter à un couplage fluide-structure, bien que la partition 
cochléaire soit souvent assimilée à un fluide. 
 
Il existe différents types de couplage : 
- le couplage faibleF9F : les équations de base dans les milieux solide et fluide sont résolues de 
manière découplée et en échangeant séquentiellement les données à l’interface solide-fluide. 
Si l’on s’intéresse au fluide, on peut envisager de ramener simplement un terme de force dans 
l’équation d’Euler. Si c’est la structure qui nous intéresse, elle subira de la part du fluide une 
inertie additionnelle. 
- le couplage fort : les équations des deux milieux sont parfaitement liées et sont résolues en 
simultané. On résout numériquement les équations de Navier-Stokes en formulation ALE 
(Arbitrary Lagrangian Eulerian) en les composant avec les équations de l’élastodynamique 
dans le solide et en tenant compte de la continuité des vitesses et des efforts à l’interface. 
- entre ces deux extrêmes, on trouve une grande diversité de forces de couplage. Notre 
phénomène appartient à cette catégorie. Toutefois, il est généralement considéré comme 
assez faible et résolu comme un couplage faible (hors de la position de réponse maximale de 
la membrane basilaire). 
 
 
                                                     
8 Dans certaines modélisations, la cochlée est mise à plat en alignant les rampes vestibulaire et tympanique. La  
membrane est alors considérée comme étant le siège d’une onde de surface, de type Rayleigh. Dans ce cas,  la 
surface doit être libre de charges normales, ce qui n’est pas le cas dans notre problème où des forces de pression 
s’exercent dans une direction normale à la membrane. 
 
9 D’un point de vue physique,…le couplage entre deux structures est faible lorsqu’une force appliquée sur la 
structure j produit une énergie ej sur la structure j directement excitée, considérablement plus grande que celle 
qu’elle produit sur la structure i qui lui est couplée. (Rayonnement acoustique des structures. Claude Lesueur) 
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3.2.1.5 144BConclusions sur la voie aérienne 
 
 
1. Il semblerait, d’après James Lighthill, que le 
phénomène soit proche de ce qui se passe dans la 
résonance d’une couche critique, que l’on peut observer 
en physique de l’atmosphère ou des océans (ondes de 
gravités, par exemple). Cette analogie peut être mise à 
profit pour l’étude de dimensionnement d’une maquette. 
  
2. L’ensemble des deux phénomènes (onde rapide – onde 
lente) ressemblerait alors à ce que l’on observe en 
sismologie. Aussi, nous utiliserons le schéma dit ’’de 
Virieux’’ dans notre approche numérique. 
 
3.2.2 79BULa ‘conduction osseuse’ 
 
Compte tenu de la complexité des phénomènes mis en jeu, il paraît raisonnable, dans cette approche 
initiale, de s’intéresser exclusivement à la transmission via les masses osseuses. Il faudra donc 
considérer l’ensemble des parois de la cochlée comme source d’excitation. 
Il semble qu’il n’existe en pratique que très peu de modélisations mécanique de ce type. 
À titre d’exception, on peut noter principalement une allusion faite par Neely dans [12]. Une excitation 
en phase de l’ensemble des parois est introduite en terme de conditions aux limites du modèle. La 
résolution numérique fait alors apparaître une nette différence dans l’amplitude de la réponse, 
principalement aux basses fréquences. 
 
 
Figure 14 : (a) Excitation étrier ; (b) Excitation parois; fig. 4 et 6 de [12]. 
 
 
Il est communément admis depuis les travaux de Békésy et ultérieurement de Tonndorf [3] que deux 
modes d’excitation principaux peuvent se présenter : un mode inertielF10F où les parois opposées 
                                                     
10 Le terme ‘conduction osseuse par inertie’ se réfère initialement au mécanisme par lequel il existe un 
mouvement relatif entre la chaîne ossiculaire et l’os temporal. Cette notion a été étendue en 1950 par Wever (cité 
Une onde de gravité est une onde se 
déplaçant sur la surface libre d’un 
liquide soumis à la gravité. Les 
vagues en milieu ouvert ou le 
ballottement en milieu fermé en sont 
des exemples.  
En météorologie, on désigne par onde 
de gravité les variations de pression  
atmosphérique concentriques crées 
par la chute d’une masse d’air (en 
raison du relief du terrain, par 
exemple). 
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vibrent en phase et un mode ‘compressionnel’ où elles vibrent en opposition de phase. Ce deuxième 
mode n’est pas envisagé dans l’exemple de Neely. Enfin, il parait plus probable que chaque point de 
la paroi osseuse présente une amplitude et une phase qui lui sont propres. Cette remarque est 
évoquée dans une modélisation de 2006 par Böhnke et Al [13] effectuée avec une excitation par 
compression. 
 
 
3.3 24BUSynthèse de l’étude bibliographique 
 
3.3.1 80BUEvolution historique des connaissances 
 
Pour UAristoteU, au 4ème siècle avant J.C., l’oreille est une cavité du crâne totalement emplie d’air. 
Cette théorie, comme bien d’autres assertions aristotéliciennes qui ont fait long feu, portées par la 
superstition et la religion, survivra jusqu’au milieu du 18ème siècle). 
 
Le 16ème siècle et l’école italienne [14]: 
Durant la première moitié du 16ème siècle, UVesaliusU publie un ouvrage anatomique « De humani 
corporis fabrica » montrant les osselets et l’intérieur de l’os temporal. UFalliopeU, par la suite va donner 
une bonne description de l’oreille moyenne ainsi que de l’oreille interne, mais ses théories sur 
l’audition restent « fumeuses ». URealdus Columbus Usuppose que les osselets bougent lorsqu’un son 
est entendu…  
Un peu plus tard UEustachioU précise l’anatomie de l’oreille moyenne avec notamment, la découverte 
d’une voie de  communication avec la gorge, par le tube qui porte son nom. 
UGiulio Casserio,U par ses nombreuses observations sur les animaux, améliore la description des 
canaux semi-circulaires et de l’oreille interne. UFabricius ab AquapendenteU établit le rôle protecteur des 
muscles de l’oreille moyenne sous l’influence de sons forts. Enfin, vers la fin du siècle, UVolcher KoyterU 
regroupe toutes les connaissances de l’époque dans sa monographie « De auditus instrumento ». 
 
Au 17ème siècle : 
UThomas WillisU, d’Oxford, suggère que le son est transmis par les osselets à la cochlée (” De anima 
brutorum “ et ” Cerebri anatome”). Son nom reste attaché à la notion de paracousie (meilleure audition 
dans le bruit (blanc) ou audition à distance par vibration de certaines parties du corps).  
UAntonio Maria Valsalva U(fin 17ème) développe un traité remarquable de précision sur l’anatomie et le 
fonctionnement mécanique de l’oreille moyenne. Il décrit la présence de liquide dans l’oreille interne 
mais continue à supposer que l’air y est présent. Il considère les parties souples du labyrinthe et de la 
cochlée comme assimilables aux cordes d’un instrument. 
                                                                                                                                                                     
dans [3]) pour tenir compte du mouvement relatif entre le liquide périlymphatique et l’ensemble de la coque 
cochléaire (voir 7.2.2). 
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L’idée qu’il existe dans la cochlée un mécanisme vibrant apparaît dans les écrits de UClaude Perrault 
Uen 1680 (citation [15]) 
UGuichard Joseph Duverney U(Traité de l’organe de l’ouie 1683) est le 1er à proposer la résonance 
comme base de la perception sonore (probablement influencé par Edmée Mariotte). La spirale 
osseuse étant considérée comme le résonateur, les hautes fréquences étaient localisées à l’apex 
(citation [16]. Il attribue aussi aux canaux semi-circulaires une fonction de résonateurs. 
Les italiens reprennent le leadership au 18ème siècle : 
UDomenico CotugnoU, en 1760 découvre que le milieu est liquide et localise la perception sur la partie 
flexible,  inversant ainsi les localisations des basses et hautes fréquences. 
UAntonio Scarpa U(vers 1772) postule, après Duverney, que le son atteint l’oreille interne via la fenêtre 
ovale par l’intermédiaire des osselets, mais aussi via la fenêtre ronde par propagation aérienne dans 
la cavité tympanique. 
Le début du 19ème siècle, voit une grande profusion (et confusion) de théories contradictoires…. 
En 1840, UJohannes MüllerU conclut en faveur d’une conduction ossiculaire prédominante. Il se 
concentre principalement sur les ondes de compression et la lame spirale osseuse. 
Au milieu du siècle, on décrit avec précision et dimensions la structure de l’organe interne et des 
noms prestigieux resteront attachés à ces découvertes (voir la description de l’oreille interne) : UAlfonso 
Corti, J. HyrtlU, UE. Reissner U et UVon HensenU qui, en 1863, propose la membrane basilaire, siège d’une 
tension importante, comme site de la résonance. 
UHelmholtzU reprend, 200 ans plus tard et en physicien, la théorie de la résonance de Valsalva et 
Duverney. Il tente de trouver une structure présentant les caractéristiques d’un résonateur. Ignorant 
les effets hydrodynamiques des fluides, il représente la membrane basilaire comme une bande 
élastique fixée dans le canal cochléaire avec une tension variable dans la direction radiale et une 
tension négligeable dans la direction longitudinale (fibres de longueur variable dans le sens radial, 
assimilées à des cordes vibrantes, par analogie avec les cordes de piano…). Ce modèle est 
équivalent à une batterie d’oscillateurs harmoniques accordés à différentes fréquences. La cochlée se 
comporterait donc comme un analyseur de spectre : on prétend qu’Helmholtz aurait été influencé par 
les théories de Fourier de 1822 et la loi acoustiqueF11F d’Ohm en 1843).  
L’onde propagée dans la membrane basilaire apparaît dès 1894 avec UHurstU. 
UBonnierU, puis UTer KuileU et enfin UWattU et UMeyerU, développeront l’idée que le mouvement de l’étrier induit 
des variations de pression au sein du fluide. Celles-ci, agissant sur la membrane basilaire, génèrent 
une onde de déplacement qui se propage à vitesse faible vers l’apex en excitant les cellules ciliées 
[17]. Ter Kuile, dès 1900, évoquera même comme stimulus le cisaillement entre la membrane 
basilaire et la membrane tectoriale. 
 
                                                     
11 La loi acoustique d’Ohm stipule que l'oreille peut percevoir les différentes fréquences constitutives d'un son 
complexe mais pas leur déphasage. Mais la controverse Georg Simon Ohm/August Seebeck fera abandonner par 
Ohm lui-même cette théorie : R S Turner, The Ohm-Seebeck dispute, Hermann von Helmholtz, and the origins 
of physiological acoustics, British J. Hist. Sci. 10 (34) (1) (1977), 1-24. 
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Le modèle de Békésy domine la 1ère moitié du 20ème siècle : 
La théorie de la batterie de résonateurs survit  toutefois jusque vers 1927. UVon BékésyU montre alors 
que les interactions hydrodynamiques jouent un rôle important (Nobel lecture 11 déc. 1961). 
Déjà en 1930, UShambaughU [15] avait rejeté la théorie de Helmholtz, soulignant l’épaisseur de la MB, 
qui l’éloigne de la simple membrane et insistant sur le rôle de la membrane tectoriale comme 
résonateur possible, mise en mouvement par l’endolymphe…Il est à noter qu’il faisait aussi référence 
à la vascularisation de la membrane basilaire,  affectant ses propriétés physiques. 
Békésy introduit la théorie des ondes propagées et son fameux paradoxe [18]: quel que soit le lieu de 
stimulation, les ondes se propagent de la base jusqu’à l’apex. 
La vibration correspondante de la membrane basilaire présente une enveloppe dont le sommet est 
toutefois trop aplati pour représenter la sélectivité excellente de l’oreille. 
Ses expérimentations, remarquables d’ingéniosité, de variété et de précision, vont l’amener à 
construire différents modèles physiques (en cuivre et verre) sur le même modèle : une  structure 
fermée de dimensions et forme indifférentes, remplie d’eau et partagée en 2 canaux séparés (ou un 
canal fermé) par une membrane de propriétés élastiques variables (simulant la membrane basilaire et 
la lame spirale osseuse). 
 Békésy démontre expérimentalement qu’un simple tube, fermé en partie supérieure par une 
membrane, reproduit le schéma de vibration de la membrane basilaire. Le modèle ne sait toutefois 
pas rendre compte du rôle sélectif joué par le système nerveux, que Békésy simulera à l’aide d’une 
analogie avec la perception de chaleur sur la peau. En effet, on suppose à l’époque que la finesse de 
perception de l’oreille (niveaux sonores faibles, grands écarts dynamiques, discrimination fréquentielle 
pointue) est liée à la réponse neurologique [19]. 
Ces résultats et conclusions d’expérimentations sophistiquées vont rapidement faire l’unanimité et 
conduire à des tentatives de modélisation, basées sur les théories hydrodynamiques, en Allemagne 
principalement car la publication en langue anglaise ne sera faite qu’une dizaine d’années plus tard. 
 
L’organe de Corti revisité et les modèles actifs: 
Les années 30 ont vu fleurir de nombreuses expérimentations mettant en évidence le rôle, encore 
inconnu, des cellules ciliées [20] [21] (E.G. UWeverU, C.W. UBrayU, M. ULawrenceU). 
UThomas GoldU avait été le premier à évoquer un rôle actif de la cochlée [22], développant la théorie 
d’un effet piézo-électrique des cellules ciliéesF12F avec un feed-back positif et ouvrant la voie à la 
                                                     
12 … cisaillées par le déplacement relatif de la membrane basilaire et de la membrane tectoriale.  
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recherche sur les émissions otoacoustiques. De 1945 à 1950F13F, il défie la théorie békésienne, qui 
l’emporte néanmoins. 
D’autres chercheurs, ultérieurement, porteront intérêt à sa théorie que H. UDavisU remettra à l’honneur 
en 1983 [23]. 
Békésy reconnaîtra pourtant en 1947 que la membrane tectoriale favorise une analyse fréquentielle et 
après les travaux de W. H. UHuggingsU [24] sur les cellules ciliées en 1951, il reconnaît aussi 
l’éventualité d’une production continue d’énergie, d’origine chimique. 
Les avancées en neurophysiologie des années 60 ont révélé des courbes d’accord très pointues sur 
les fibres du nerf auditif U(KatsukiU, UKiang U, UMoxonU) et on entrevoit déjà l’éventualité d’un phénomène 
interne à la cochlée, affinant la réponse de la MB. 
A partir des 70’s, avec URhodeU [25] et URoblesU [26] puis avec UJohnstone et alU. [27], [28], [29] on sait 
mesurer les déplacements de la MB in vivo. Elle se révèle très sensible et accordée plus finement que 
ne le prévoyait le modèle békésien. Sa non linéarité se révèle à des niveaux d’excitation proche du 
fonctionnement normal (70dB SPL) et l’accord serait dégradé par l’utilisation d’un stimulus trop élevé. 
Des nombreuses modélisations électriques puis mécaniques apparaissent (voir détail en 3.4.2) car 
tout le monde est à la recherche de ce qu’on appelle alors le second filtre…. 
  
Un tournant important est amorcé avec David UKEMPU, en 1978 [30] qui détecte des sons dans le canal 
auditif et en déduit que l’oreille possède bien une source d’énergie expliquant son extrême sensibilité. 
Ce sont les otoémissions acoustiques.  
Après la découverte (1985) par l’équipe de W.E. UBrownellU [31] de l’électromotilitéF14F des cellules ciliées 
externes, les 90’s mettent à l’ordre du jour le rôle de ces dernières dans la non linéarité et la grande 
sélectivité fréquentielle de la cochlée, ainsi qu’un gain d’énergie voisin de 1000, d’après URuggeroU & 
URichU (1991, 1992). 
Enfin les 2K’s voient le clonage par UDallosU de la prestine, molécule responsable de cette 
électromotilité; UOliver U (2001) et ULibermanU (2002) montrent qu’elle est bien le principal composant de 
l’amplification cochléaire. 
Pour conclure sur une touche très optimiste, signalons que certaines recherches récentes (source 
bibliographique perdue) évoquent la possibilité de régénérer des cellules ciliées endommagées...! 
 
                                                     
13 Engagé ultérieurement dans des activités d’astrophysique et de géosciences, Gold conservera malgré tout un 
intérêt pour le sujet : 1987 ‘’The theory of hearing.’’ – Messel H. editor Highlights in Science - Sydney – 
Pergamon pp.149-157 et 1989 ‘’Historical background to the proposal 40 years ago of an active model for 
cochlear frequency analysis.’’ In Cochlear mechanisms structure function and models.  Ed. J.P. Wilson, D.T. 
Kemp – Plenum press – New York pp.299-305). Thomas Gold  décède en Juin 2004 à l’âge de 84 ans. Source : 
www.aro.org 
14 L’électromotilité est la propriété des cellules ciliées de modifier leurs caractéristiques physiques, en particulier 
longueur, épaisseur  et surtout raideur, en fonction de leur état de polarisation. 
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3.3.2 81BUEvolution des modèles 
 
3.3.2.1 145BLes modèles électriques : 
La loi d’Ohm 
flux
effortimpédance =  permet une 
correspondance mécanique–électrique où la 
tension électrique est associée à une force et le 
courant à une vitesse. Le fonctionnement 
cochléaire a donc longtemps été assimilé à celui 
d’une ligne de transmission.         
  Figure 15: Exemple de circuit équivalent. 
 
Ce modèle unidimensionnel, aussi appelé modèle ondes longues, considère les masses fluides de la 
cochlée (périlymphe et endolymphe) assimilée à des inductances et la complianceF15F de la membrane 
basilaire assimilée à une inductance. 
Les calculs sont effectués sur une ligne dans laquelle capacité et inductance varient de façon 
exponentielle avec la distance et dont les pertes (résistives) sont le plus souvent considérées comme 
négligeables. Les différentes composantes sinusoïdales d’un signal complexe se propagent donc à 
des vitesses différentes et seulement jusqu’à un certain point de cette ligne de transmission 
‘’dispersive’’. 
Il semble légitime d’utiliser cette approche monodimensionnelle si l’on considère que seules des 
ondes longues se propagent dans la cochlée. Mais l’accord n’est généralement pas assez ‘pointu’ 
pour rendre compte de la réponse de la cochlée dont les caractéristiques sont mal connues. Aussi les 
diverses variantes des modèles vont ‘jouer’ sur la valeur de l’amortissement. 
Par exemple, dans un récapitulatif de 1942, Hunt [32] associe les résultats de Helmholtz, de Wegel et 
Lane à des modèles de résonateurs en cascade et conclut sur un modèle de circuit avec feed-back 
négatif. Par ailleurs, les laboratoires Bell ont développé de nombreuses études avec Allen, Bogert [33] 
ou Hall, entre autres chercheurs. On pourra voir aussi les travaux de Schroeder [34]. 
Ces modélisations sont encore utilisées pour leur simplicité de mise en œuvre.  
L’exemple illustré par les graphes suivants est une simulation électrique correspondant au modèle 
hydrodynamique [35]  de Peterson et Bogert, décrit au prochain paragraphe, pour une excitation 
sinusoïdale à 2kHz. 
 
                                                     
15 C’est l’inverse de la raideur. Le terme anglais ‘’compliance’’, utilisé aussi en français, est parfois traduit par 
‘’complaisance’’ Elle est en général définie volumiquement [145].  
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Figure 16 : Réponse d'un modèle électrique excité à 2000 Hz. 
Programme sur le site http://earlab.bu.edu 
 
 
3.3.2.2 146BLes modèles hydrodynamiques passifs : 
 
- Umodèles linéaires à une ou plusieurs dimensions 
 
Des investigations hydrodynamiques détaillées sont introduites par Peterson et Bogert [35] : 
La cochlée est déroulée. Le modèle est linéaire et à une dimension, dans une approximation ondes 
longues. 
 La fenêtre ronde est supposée d’impédance nulle. La membrane basilaire est considérée comme un 
assemblage d’éléments non couplés, excités par la différence de pression entre les deux rampes. 
La vitesse du son est considérée comme infinie dans le liquide, comparée à la vitesse de propagation 
de l’onde dans la membrane basilaire.  
De plus, le liquide incompressible est supposé non visqueux. Il répond donc à l’équation d’Euler avec 
force extérieure due au mouvement de la partition cochléaire. 
Le système d’équations est résolu dans le domaine fréquentiel et s’intéresse à la réponse de la 
membrane en régime établi. 
Ce type de modélisation sera adopté par la plupart des auteurs. On écrit que le fluide peut être 
considéré comme incompressible avec un écoulement potentiel et un laplacien nul. Le potentiel est 
alors déterminé en tenant compte des conditions particulières aux limites du modèle. La partition 
cochléaire est caractérisée par son impédance mécanique et le couplage se fait par la pression.  
Les variantes entre les différents modèles seront principalement liées à ces conditions aux frontières 
(parois, fenêtres, hélicotrème et partition), mais toutes tentent de “coller” aux observations 
békésiennes. Les méthodes de résolution analytiques de l’équation intégrale feront aussi la différence, 
jusqu’à l’arrivée des méthodes numériques. 
Voir aussi : Zwislocki [36] et [37], Fletcher [38], Lesser et Berkley [39], Sondhi [40]. 
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Békésy [41] considère l’ensemble de la rampe médiane comme fine plaque élastique et mentionne le 
rôle probable de la membrane tectoriale avec un cisaillement entre les 2 membranes. Ces conclusions 
ressemblent à une théorie antérieure de Hurst (cité dans [17]) et sont aussi reprises par Tonndorff [42] 
et [43]. 
Ranke [44] réintroduit toutefois une controverse importante (qu’il a déjà évoquée en 1930) en 
remarquant que la cochlée se comporte comme un milieu de profondeur variable et qu’il est donc 
nécessaire d’introduire une notion de dispersion de l’onde : 
En faible profondeur, la vitesse de propagation est de la forme : 21).( hgc = , ce qui la rend 
dépendante uniquement de la hauteur du milieu de propagation. A contrario, en milieu profond, la 
célérité répond à : 21)2/.( πλgc = , où elle est fonction de la longueur d’onde et donc de la fréquence 
d’excitation. La transition entre ces deux modes se situe à une hauteur : πλ 2/=h . 
Les investigations et considérations théoriques de Békésy montrent que les ondes sont courtes au 
point d’amplitude maximale de déplacement. L’onde se déplace alors comme en milieu profond et sa 
longueur d’onde dépend de l’excitation. Or, la dimension transversale de la cochlée étant 
décroissante, l’onde se retrouve alors en milieu peu profond et la vitesse de propagation décroît (de 
même que la longueur d’onde). 
En fait, dans un milieu marin, les ondes longues (basses fréquences) sont dissipées en premier, alors 
que dans la cochlée ce sont celles qui se propagent le plus loin. La comparaison avec les vagues est 
donc seulement une analogie qui permet à Ranke de conclure sur une méthode d’analyse du spectre 
d’un signal par réfraction, alors que la théorie de la résonance l’analyse par diffraction. 
 
 
 
 
Ce que Ranke appelle ici ondes de Frank 
correspond à “l’équation des télégraphistes” 
traduite dans le domaine hydrodynamique. 
 
 
Figure 17 : Conclusions de Ranke [44]. 
 
 
 
Ces observations sont reprises par Tonndorff [45]. Le débat sur l’approximation ondes longues restera 
ouvert pendant quelques décennies. 
Dans la modélisation de Steele [46], les fixations de la membrane basilaire vont jouer un rôle non 
négligeable ; Il s’intéresse en effet au mouvement des piliers de Corti, de structure très rigides, mais 
pouvant effectuer un mouvement de rotation. 
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La membrane basilaire est considérée comme une simple plaque, de raideur variable, avec des 
fixations du type “charnière”, de moment nul, sur les arches de Corti et sur le ligament spiral. 
 
 
 
Figure 18 : Décomposition du mouvement. 
 a) au repos;   b) membrane basilaire seule;   c) arches de Corti seules. 
 
 
 
Son développement analytique conduit à une équation mettant en évidence une onde propagée dont 
la longueur d’onde sera grande excepté à l’approche du “point de transition” où la membrane se 
comporte comme immergée dans un milieu liquide infini. 
Siebert [47], reprend les remarques de Ranke ainsi que les analyses de Lesser et Berkley et Steele 
sur la validité de l’approximation ondes longues, sauf à basses fréquences et à la base de la cochlée. 
Remarquant que dans ses expérimentations, Békésy a modifié la géométrie du canal sans influence 
notable, il introduit une simplification dans les équations en faisant disparaître le terme de hauteur de 
canal. 
Zweig [48] affirme, contrairement à Steele, que les différents éléments de la partition cochléaire ne 
sont pas mécaniquement couplés. Il suppose que l’onde propagée ne subit pas de réflexion. Le 
mouvement de l’onde serait analogue à la propagation de la lumière dans un milieu dont l’indice de 
réfraction change continûment (et lentement). 
Il applique alors la méthode de résolution WKB (Wentzel, Kramer, Brillouin) aussi dénommée 
approximation de Liouville-Green. Cette méthode et le développement des méthodes numériques vont 
permettre de développer des modèles en deux et trois dimensions de plus en plus sophistiqués (Allen 
[49], Sondhi [40], [50], Steele et al [51], [52], [53], Holmes [54], Neely [12], Mammano et Nobili [55]). 
 
J. LighthillF16F, un peu plus tard 1981 [8], considère que la propagation diffère de celle dans un guide 
d’onde et serait plutôt comparable au phénomène de résonance des couches critiques, que l’on 
trouve dans l’étude de l’atmosphère. Il analyse soigneusement cette théorie, à l’aide des résultats 
expérimentaux de Robles [10], mettant aussi en avant l’avantage des modélisations 
pluridimensionnelles. 
 
Dans le même temps, les réponses des fibres nerveuses (mesures effectuées par Kiang [56]) 
montrent une sélectivité largement supérieure à celle de la seule membrane basilaire.  
                                                     
16 L’analyse de Lighthill est partiellement détaillée en annexe pour les besoins de notre étude dans la section  
Description du phénomène : (3.2.1.3) 
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La recherche sur focalise alors sur la présence éventuelle d’un ‘’2nd filtre’’, en même temps que des 
découvertes importantes sur le rôle des cellules ciliées (Brownell [31]) se font jour. On s’intéresse 
alors au rôle des différents éléments constitutifs de l’organe de Corti : les piliers, la lame réticulaire, la 
lame spirale osseuse et surtout la membrane tectoriale. Les modèles passifs contemporains incluent 
une résonance de la membrane tectoriale. 
L’avancée des moyens de calcul numérique permet maintenant de considérer l’hydrodynamique de 
toute la rampe médiane, en trois dimensions : C’est ce qu’on nomme la micromécanique de la 
cochlée (Allen [57], [58]), par opposition à la macromécanique qui ne s’intéresse qu’à la membrane 
basilaire. 
 
 
 
- Umodèles non linéaires 
 
La mise en évidence des otoémissions par Kemp en 1978 [30] relance l’étude des non linéarités de 
comportement de la cochlée, signalées depuis plus d’un siècle. 
Kim et al [59] avaient déjà écrit un système d’équations différentielles pour un modèle se comportant 
linéairement aux niveaux faibles et devenant non linéaire pour les niveaux forts.  Dans [2]  ils 
considèrent que seul le couplage membrane basilaire- transducteurs est non linéaire. 
Mais d’autre auteurs considèrent le phénomène hydrodynamique comme non linéaire (Tonndorff [60]) 
Les non linéarités sont alors associées soit au comportement du fluide et de l’onde propagée, soit à 
celui des cellules ciliées soit aux deux et l’on en arrive tout naturellement à concevoir des modèles 
actifs. 
 
3.3.2.3 147BLes premiers modèles actifs : 
 
Viergever et Diependaal [61], utilisant l’approximation de Liouville-Green, démontrent que les modèles 
passifs et linéaires de cochlée sont insuffisants pour rendre compte des dernières avancées de la 
science. 
 
Davis [23], Neely [62], [63] avec Kim [64] introduisent dans leurs modèles mathématiques un terme 
d’atténuation négative représentant le comportement mécanique des cellules ciliées. Les résultats 
obtenus sont alors une bonne approximation des mesures de déplacement de la membrane basilaire 
observées in vivo. 
Nobili et al [65], [66] conçoivent un modèle micromécanique incluant à la fois le cisaillement 
membrane basilaire – membrane tectoriale et l’action des cellules ciliées et cherchent une solution 
stationnaire à l’équation intégro-différentielle obtenue. Ils s’inspirent de plusieurs études menées par 
Diependaal et Viergever de 1986 à 1990 (non référencés). 
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Il est à remarquer, par ailleurs, que Hall [67], [68], [69], [53] développe aussi un modèle électrique non 
linéaire de cochlée, tentant d’expliquer la grande acuité des courbes de réponse neurologiques due 
au cisaillement des cellules ciliées, évoqué par Békésy. 
 
3.3.2.4 148BLe modèle de Hopf : 
 
Dès le début des années 90 Talmadge et Tubis [70], reprenant l’idée de Gold [22], citent l’approche  
de Bialek et Wit en 1984 (non référencé) qui évoque la possibilité d’un processus de type oscillateur 
auto-entretenu dans la cochlée active, expliquant les otoémissions spontanées constatées. 
Choe et al [71], en 1998, analysent la stabilité d’un modèle cinétique à six états pour les canaux de 
transport ionique. Ils concluent à une bifurcation de Hopf dans les conditions physiologiques normales 
de fonctionnement. 
Deux paramètres contrôlent ces oscillateurs (Eguíluz et al [72]): d’une part le gradient de 
concentration en ions calcium qui génère un courant ouvrant ou fermant le canal de conduction et 
d’autre part les dimensions des franges de cils (fines et hautes à basses fréquences, courtes et larges 
en hautes fréquences). 
UNon linéaritésU :  
De nombreuses études s’attachent alors à expliquer les caractéristiques non linéaires de la réponse 
cochléaire à l’aide d’un tel modèle : 
• l’extrême sélectivité fréquentielle ; 
• la compression de dynamique : réponse pointue aux faibles stimuli, étalement pour 
les niveaux forts (Camalet et al [73]) ; 
• le spectre de distorsion d’une stimulation deux tons (Jülicher et al [74], Stoop et al 
[75]) ; 
• les émissions otoacoustiques spontanées. 
UAmplificationU : 
Les cellules ciliées sont accordées au voisinage de la bifurcation, où de faibles oscillations se 
produisent. La fréquence d’accord dépend du nombre de ‘moteurs’ électrochimiques (les stéréocils) 
dans les rangées des cellules ciliées. Lorsque l’équilibre est perturbé par une modification de la 
concentration ionique,  le système revient à cet état stationnaire. Le bruit brownien rend ces 
oscillations irrégulières, permettant ainsi de maintenir une incohérence de phase. 
Une excitation de faible amplitude, à la fréquence caractéristique n’augmente pas l’amplitude de 
oscillation mais la phase devient régulière et un pic apparaît donc à fréquence d’excitation dans le 
spectre de la réponse. Les cellules nerveuses détectent ce verrouillage de phase  et accroissent leur 
transmission (firing rate). 
A contrario, les stimuli intenses éloignent le système du point critique et l’amplitude diminue. 
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Ce modèle, toutefois, n’est pas un bon filtre fréquentiel. Mais il est bien établi que les propriétés de la 
membrane basilaire procurent le pré-filtrage nécessaire avec des largeurs de bande qui évitent les 
interférences avec les fréquences harmoniques (Duke et Jülicher [76]). Une nouvelle carte 
tonotopique est ainsi établie (Kern et Stoop [77]). 
UExpérimentations et simulations numériques U : 
Les simulations conduites avec ce type de formulation mathématique (Choe et al [71], Eguíluz et al 
[72]) révèlent une grande similarité de comportement avec des cils du sacculus chez les amphibiens, 
les reptiles et les oiseaux (Martin et al [78], [79]). 
Le développement théorique de cette modélisation est repris en annexe B. 
 
3.3.2.5 149BLa modélisation numérique : 
 
Les modèles théoriques développés ci-dessus ont donné lieu à de nombreuses modélisations 
numériques par éléments finis, principalement. Le modèle le plus sophistiqué à ce jour est le 
BOHEAR : Bochum Head and Hear model [80] qui inclut oreille interne, oreille moyenne, oreille 
externe, cerveau et crâne. 
En 2002, C. Peskin [81] développe la méthode des “frontières immergées” destinée à la simulation 
des interactions fluide-structure, spécialement en milieux biologiques (dynamique sanguine). La 
formulation mathématique est basée sur le principe de moindre action. Dans l’équation de Navier-
Stokes, le couplage est introduit par un terme force défini à l’aide d’un Dirac spatial. Le maillage est 
cartésien pour le fluide en coordonnées eulériennes et curviligne variable pour la structure en 
coordonnées lagrangiennes. 
Cette méthode a été utilisée par E. Givelberg [82] pour un modèle tridimensionnel de cochlée excité à 
fréquence donnée. 
 
 
Figure 19. Gauche : Simulation Bohear à 1kHz Droite : Simulation à 8kHz par Givelberg 
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3.3.2.6 150BLes maquettes : 
 
Quelques modèles expérimentaux ont été réalisés, mais ils ne sont pas nombreux. Ce paragraphe n’a 
cependant pas la prétention d’être exhaustif. 
Le plus grand expérimentateur semble avoir été Békésy avec de multiples maquettes expérimentales. 
Partant d’une géométrie simple de cochlée déroulée, il a ensuite simplifié davantage en utilisant des 
modèles à un seul canal. La partition cochléaire est en général limitée à la seule membrane basilaire 
fixée sur une plaque rigide évidée. Les canaux représentant les rampes sont emplis de liquides de 
différentes viscosités. L’observation est stroboscopique. 
 
 Tonndorf [9] reprend ce type de modèle, 
transparent et à l’échelle 5. La ‘partition 
cochléaire’ présente un gradient de raideur. La 
gamme de fréquences expérimentales s’étend de 
20Hz à 400Hz. L’observation microscopique  
s’attache à étudier les effets de la viscosité du 
fluide sur le comportement des remous au 
voisinage du point de déplacement maximal. 
Figure 20 : Maquette originelle de Békésy 
 
 
Cannell puis Helle (non référencés mais cités dans [52]) construisent des maquettes d’échelle 12 et 6, 
respectivement, afin d’étudier la réponse de la membrane à des sons purs. 
De nouveau l’effet de la viscosité (visqueux ou non) du fluide est étudié par Chadwick et al [83] dans 
un tube en plexiglas, partagé en deux rampes par une paroi rigide + élastique. La membrane élastique 
est isotrope et évasée. L’échelle est 24 et les fréquences d’études inférieures à 500 Hz. L’observation 
des modes de plaque sur la membrane se fait par interférométrie holographique. 
White et Grosh [84] utilisent un tube unique comme guide d’onde d’impédance variable. Il est rempli 
de liquide de forte viscosité (huile). La membrane est isotrope dans un premier temps, puis orthotrope 
(8 :1 en tension). La maquette est à l’échelle 1 et les fréquences d’étude de 4Hz à 35kHz. Par 
vélocimétrie Doppler laser, ils observent l’onde propagée et établissent une carte tonotopique. 
Enfin, un modèle électronique tout à fait original a été mis au point ces dernières années, par Kern et 
Stoop [85] et breveté par Unitectra. La ‘membrane basilaire’ est chargée par une rampe d’oscillateurs 
de Hopf. Ce modèle, encore à l’étude, est destiné à devenir un implant cochléaire ou à équiper des 
robots. 
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3.3.3 82BUConclusion de l’étude bibliographique  
 
Il semble que l’unanimité se soit faite sur le fonctionnement de la cochlée passive, que l’on peut 
ramener à la réponse de la membrane basilaire. Pour cette dernière, toutefois, il y a différentes façons 
de modéliser les variations de ses propriétés de la base à l’apex. 
Dans le cadre de notre étude, un modèle passif et linéaire est retenu (nous justifions ce choix ci-
après). Il s’inspire largement, pour le développement théorique, des travaux de Nobili [55], [65], [66] 
Allen [49], [57], [58] et Steele [46], [51], [53]. 
 
3.4 25BUObjet de l’étude : modélisation d’une cochlée normale 
 
3.4.1 83BUIntroductionU : 
 
Le fonctionnement normal de l’oreille suppose une excitation aérienne du tympan, une mise en 
mouvement des osselets avec transmission d’un mouvement sur la fenêtre ovale.  
En aucun cas ceci n’exclut un complément par d’autres voies, à savoir : les cartilages de l’oreille 
externe ou du conduit, les tissus mous, les liquides ou les os. Cependant, ces phénomènes 
difficilement évaluables et très variables suivant les individus, ne sont pratiquement jamais pris en 
compte, bien que leur importance soit connue et reconnue. 
Dans le cas où la voie aérienne est absente ou inefficace, leurs contributions peuvent devenir 
dominantes. 
On a coutume d’appeler “conduction osseuse” l’ensemble de ces voies de conduction lorsque 
l’excitation est appliquée au voisinage très proche d’une masse osseuse. Deux cas d’excitation 
peuvent se présenter : 
• Un niveau sonore élevé de l’environnement, mettant en vibration la boîte crânienne ; 
• L’application d’un vibrateur sur l’os temporal. 
Une étude bibliographique sur la conduction osseuse, menée en troisième partie de cette étude, 
détaille les différents aspects de ces phénomènes. 
 
3.4.2 84BUPosition du problème et simplifications 
 
Notre intention finale est que le modèle permette la comparaison des réponses en conduction 
aérienne et osseuse afin de confirmer ou infirmer des résultats expérimentaux et/ou des observations 
cliniques très spécifiques. Il s’agit donc de trouver un modèle de cochlée utilisable avec une excitation 
par la fenêtre ovale, mais aussi par d’autres sources. Nous sommes alors amenés à utiliser les 
simplifications usuelles : 
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1. A l’exception des modélisations numériques, les modèles existants supposent une cochlée 
symétrique par rapport à la rampe médiane et des liquides incompressibles (et non visqueux) 
avec pour conséquence un rôle réversible des fenêtres. L’excitation est donc considérée 
comme appliquée directement à la base de la partition. Pour une étude plus complète, il 
faudrait envisager une localisation arbitraire de la source, au sein du fluide ou sur les parois, 
ponctuelle ou étendue. Dans le cadre de notre étude, on s’intéressera à la seule propagation 
à travers l’os ou depuis l’os, et en négligeant les autres voies de conduction et nous 
adopterons un modèle symétrique. 
2. En l’absence d’informations contraires, on peut supposer que les phénomènes actifs dans la 
cochlée sont identiques, dès lors que la partition cochléaire est mise en mouvement par une 
excitation de nature quelconque. Ce rôle actif n’a donc pas à être considéré. Nous le 
négligeons pour nous intéresser à une cochlée passive, réduite au seul comportement de la 
membrane basilaire. 
3. La membrane basilaire est censée répondre de façon similaire que la conduction soit osseuse 
ou aérienne (Stenfelt [4]). Ses déplacements étant de très petite amplitude en fonctionnement 
normal, il est légitime d’imaginer qu’ils le sont aussi en conduction osseuse. Le phénomène 
sera considéré comme linéaire pour les développements analytiques. 
4. Il semble irréaliste que l’enroulement en spirale de la cochlée réponde à une simple économie 
de place dans le crâne. On peut concevoir que cette forme joue un rôle particulier [86], surtout 
pour la transmission osseuse. Ce rôle pourrait être d’accroître le gain dû au cisaillement 
interne dans l’organe de Corti [87]. Mais l’influence de cet enroulement est extrêmement 
difficile à appréhender. Pour cette raison elle est généralement modélisée déroulée et nous 
ferons de même.  
De plus, la variation de section des rampes de la base à l’apex peut être considérée comme 
faible devant les variations très importantes des caractéristiques de la partition cochléaire. La 
géométrie du modèle sera donc simplifiée, avec une section constante. 
 
3.4.3 85BUConclusion pour la modélisation : 3 voies 
 
 
L’étude se dérive en trois axes de recherche partant de modèles recensés dans la bibliographie : 
• une modélisation analytique, 
• une modélisation numérique temporelle, 
• quelques éléments d’approche pour un modèle expérimental. 
Dans chacun des cas, nous cherchons tout d’abord l’application à la conduction aérienne puis nous 
étudions comment l’utiliser en conduction osseuse, telle qu’elle a été définie ci-dessus. 
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4 3BModélisation analytique 
 
4.1 26BUIntroduction 
4.1.1 86BURappel des hypothèses et simplifications 
Certaines des conditions de modélisation ont été mentionnées dans la première partie. Nous les 
rappelons ici, pour les compléter. 
¾ cochlée passive et linéaire ; 
¾ cochlée déroulée : certaines caractéristiques mécaniques de la membrane basilaire sont estimées 
en tenant compte de la courbure. 
¾ modèle symétrique : cette hypothèse, valable en conduction aérienne, ne tiendra plus en 
conduction osseuse (Tonndorf, d’après Békésy [3]) ; 
¾ variation de section des rampes négligée ; 
¾ couplage liquide-structure faible ; 
¾ liquides non visqueux et incompressibles : pas de modification du volume global du modèle ; 
¾ excitation due à la différence de pression entre les rampes, appliquée à la base. 
 
 
4.1.2 87BUConventions et symboles pour l’écriture mathématique 
 
 
- Les indices V  et T  distingueront les rampes vestibulaire et tympanique 
- Un point pourra être désigné par X  ou ,..),( yx  
- Une grandeur A  sera notée ,...),( qpA  si elle est fonction de p , de q , … 
- La grandeur sera notée A si elle est vectorielle, A si elle est scalaire 
- On note zyx AAA ,,  les composantes cartésiennes de A , tn AA ,  les composantes normale et 
tangentielles 
- L   : longueur de la partition cochléaire 
- 'L   : longueur du modèle 
- l   : largeur du modèle 
- b   : largeur effective qui dépend des modes transverses de la partition 
- e   : épaisseur de la partition 
- h2   : hauteur du modèle 
- m   : masse de la partition 
- r   : résistance de la partition 
- k   : élasticité de la partition 
- S   : aire d’une section droite de rampe 
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- p   : pression 
- ρ   : masse volumique des fluides cochléaires 
- μ   : viscosité des fluides 
- a   : accélération excitatrice 
- u   : vecteur vitesse 
- φ   : potentiel des vitesses 
 
4.2 27BUChoix d’un modèle      
4.2.1 88BUHypothèses complémentaires 
¾ On fait abstraction de la pesanteur, supposée négligeable. La validité de cette hypothèse, 
adoptée dans toutes les modélisations existantes, n’apparaît cependant pas comme une 
évidence. Est-elle justifiée par le fait que la tête, en perpétuel mouvement, est soumise à des 
forces imprévisibles ou parce que l’on ne s’intéresse qu’au limaçon, en négligeant le vestibule, 
supposé être le seul à réagir aux accélérations ? 
¾ La rampe médiane est donc considérée fermée à la base. Cette approximation supprime 
toutes les interactions avec la zone vestibulaire et le sac endolymphatique. La pression 
intracrânienne (PIC) est ainsi ignorée bien que son influence sur la réponse cochléaire 
(principalement son rôle actif, avec les otoémissions) soit avérée [88]. 
¾ La géométrie extrêmement complexe est ramenée à celle d’une cavité parallélépipédique 
remplie de liquide. On fait donc abstraction de la variation de section droite des rampes 
vestibulaire et tympanique, décroissante de la base à l’apex. 
¾ Le canal cochléaire est représenté par une lame (visco)-élastique, tenue rigidement sur trois 
de ses bords. L’extrémité libre simule l’ouverture de l’hélicotrème, à l’apex. 
¾ On néglige tous les effets thermiques. Les conditions seront donc considérées comme 
adiabatiques et isothermes. 
¾ Les fluides cochléaires sont considérés comme ayant les même caractéristiques mécaniques, 
quasiment équivalentes à celles de l’eau. 
¾ Enfin, d’autres hypothèses simplificatrices pourront être introduites ponctuellement afin de 
simplifier la résolution du problème dynamique. Elles seront explicitées alors. 
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4.2.2 89BULa rampe cochléaire simplifiée 
 
Les caractéristiques vibratoires de la membrane basilaire sont supposées être liées principalement à 
sa nature fibreuse (fibres radiales). 
 
 
Figure 21 : Structure de la membrane basilaire.  
(a) coupe longitudinale; (b) coupe transversale [89] 
 
Dans l’organe de Corti humain, on dénombre environ 3500 cellules ciliées internes (CCI) et 12500 
cellules ciliées externes (CCE). On considère, très grossièrement, 3 CCE alignées pour une CCI. Le 
diamètre moyen d’une cellule ciliée externe est de 7µm. Il semblerait donc judicieux de considérer la 
partition cochléaire comme une batterie d’éléments de longueur 10µm. Cela est certainement 
souhaitable pour un modèle de cochlée active.  
 
Il existe, par ailleurs, différentes échelles caractérisant la sensation auditive en fonction de la 
localisation de la réponse de la membrane basilaire. 
 
 
Figure 22 : Les échelles naturelles de la membrane basilaire [90].  
 
 
On pourrait alors faire un découpage selon l’échelle des bandes critiques (Barks) ou des degrés de 
hauteur. En fait, pour des raisons de commodité numérique, on choisit une valeur intermédiaire.  
Dans notre problème très simplifié, les éléments ont donc une longueur de 100µm, avec des 
propriétés similaires mais des grandeurs variables de la base à l’apex.  
 - 50 -
Chacun de ces éléments se comporte alors comme un résonateur amorti local. Ces résonateurs 
élémentaires sont couplés par les contraintes au sein du fluide, mais aussi par le comportement 
mécanique de la lame réticulaire, de la membrane tectoriale et des tissus de support dont nous avons 
choisi de faire abstraction.  
Les dimensions de la membrane basilaire (largeur, épaisseur) varient continûment entre ses deux 
extrémités. Cela affecte ses caractéristiques de masse et d’élasticité. Nous considérerons les 
caractéristiques géométriques comme constantes et ferons varier  les paramètres mécaniques. La 
largeur n’intervenant alors plus comme paramètre, le problème pourra être formalisé en deux 
dimensions (voir ci-dessous). 
 
 
4.2.3 90BUSchéma de principe 
 
 
Figure 23 : Géométrie simplifiée. 
Fenêtre ovale (OW) : 
22
;0;0 lzlhyx ≤≤−≤≤=  
Fenêtre ronde (RW) : 
22
;0;0 lzlyhx ≤≤−≤≤−=  
 
Hélicotrème (H) : 
22
;0;' lzlyLxL ≤≤−=≤≤  
Partition : 
22
;0;0 lzlyLx ≤≤−=≤≤  
 
 
4.2.4 91BUPosition du problème 
 
On se trouve en présence d’un solide viscoélastique immergé dans un liquide considéré comme 
incompressible et non visqueux. Le domaine est fini. 
Pour simuler une excitation normale par l’étrier, les parois sont considérées comme rigides, à 
l’exception des fenêtres. (Pour simuler une conduction osseuse, les parois supérieure et inférieure 
devront être excitatrices avec des conditions aux limites sur les fenêtres.) 
 
L’étrier est animé d’un simple mouvement de piston et l’excitation est la vitesse (ou l’accélération) que 
la fenêtre ovale communique au fluide intra cochléaire. 
Pour écrire les équations différentielles élémentaires, il importe de prendre en considération la valeur 
infime des déplacements de la membrane basilaire : de m1010− à m610 du seuil de perception au 
seuil de détérioration. En regard de l’épaisseur moyenne de la membrane (quelques dizaines de 
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microns), on est bien dans l’hypothèse de très petits déplacements, et on confondra les coordonnées 
lagrangiennes et eulériennes sans commettre une erreur notable. 
Le système étant considéré comme linéaire, on peut sommer les contributions des différentes 
sources. 
Nous nous intéressons au mouvement de la lame élastique. Toutefois, le problème étant d’une très 
grande complexité, nous choisissons de limiter notre étude au déplacement de la ligne médiane. 
L’étude se ramène donc à un schéma bidimensionnel dans le plan y)x,(O, . 
 
4.3 28BURésolution  
4.3.1 92BUMise en équations 
 
4.3.1.1 151BPour le solide viscoélastique 
 
Si y est le déplacement (vertical, dans le plan d’étude) d’un point de la membrane, on peut écrire 
l’équation d’un oscillateur amorti entretenu, à coefficients variables : 
),(),()(),()(
²
),(²)( txftxyxk
t
txyxr
t
txyxm =+∂
∂+∂
∂
 (E 1) 
),( txf  est l’ensemble de toutes les forces extérieures : 
     ),(),(),(),( txftxftxftxf MBEC ++=  
 
²
),(²)(
t
txyxm ∂
∂
 inertie 
t
txyxr ∂
∂ ),()(   viscosité 
),()( txyxk   élasticité 
 
),( txfC  est une force de couplage visqueux entre éléments adjacents de la partition cochléaire. Elle 
correspond à un cisaillement. 
),( txfE  est la force excitatrice, transmise par le fluide en tout point de la MB. 
),( txfMB  est la force induite par les mouvements de la membrane en chaque point, influant sur tous 
les autres points, par l’intermédiaire du fluide. 
Remarque : Dans la modélisation d’une cochlée active, on introduirait un terme supplémentaire 
[ ]),(, txxfAC η  correspondant à « l’amplificateur cochléaire », où ),( txη  représente la déflection des 
stéréocils qui dépend des caractéristiques locales. 
 
Ces termes, ainsi que les termes sources 
ci-dessous sont tous définis par unité de 
longueur. 
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¾ ULa force de couplage 
La membrane tectoriale a une structure particulière (nature fibreuse, relativement rigide). Le 
cisaillement entre la MT et la MB s’effectue par l’intermédiaire de la lame réticulaire (couplée au pilier 
de Corti) via les cellules ciliées externes en série avec les cellules de Dieter [66]. Ces éléments ont 
des caractéristiques géométriques et mécaniques variables de la base et l’apex. Le coefficient de 
viscosité is  est donc variable sur toute la longueur de la cochlée. On est en présence d’un 
cisaillement visqueux que l’on peut écrire, à l’abscisse ix  : 
⎟⎟⎠
⎞
⎜⎜⎝
⎛
−+ dt
yd
dt
yds iii 1  
Or, la membrane est très mince et n’est pas soumise à une tension transverse. Ce terme est donc très 
faible. S’exprimant en fonction de la vitesse locale de déplacement, il peut être ramené dans le 
membre de gauche et inclus dans le terme d’amortissement.  
Remarque : Pour simplifier encore le problème, on peut considérer que le processus actif des cellules 
ciliées, agissant comme un amortissement négatif, compense (voire dépasse) la globalité du terme 
d’amortissement qui peut alors être ignoré. 
     
¾ ULa force excitatrice 
Générée par l’accélération )(ta  de la fenêtre ovale, elle est de la forme )().(),( taxGtxf EE −=   où  
)(xGE  est la valeur en x  de la fonction de Green spatiale associée à une excitation en 0=x .  
Sa dimension est 1ML− . Pour notre modèle de géométrie simplifiée, c’est un propagateur simple de la 
forme ( )xLxbxGE −= )()( ρ  
 
¾ ULa force due au mouvement de la membrane 
Chaque point, devient une source locale au sein du fluide. Un point d’abscisse 'x , d’accélération 
),'( txy  génère une force qui a la même forme que précédemment. Il s’exerce donc en x , pour 
l’ensemble des points sources de la membrane basilaire, la force : 
  '
²
),'(²)',(),(
1
0
dx
t
txyxxGLtxfMB ∂
∂−= ∫  (E 2) 
Ici, )',( xxG  est la fonction de Green du champ de pression créé par la membrane (dimension 2ML− ) 
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4.3.1.2 152BPour le fluide : 
 
Considéré comme parfait (viscosité nulle) et incompressible, il obéit à l’équation d’Euler : 
),(),( tp
t
t rgradru −=∂
∂ρ  où r est le vecteur position d’un point quelconque. 
Le déplacement irrotationnel du fluide permet d’écrire que la vitesse en tout point dérive d’un potentiel  
φ  tel que : φgradru −=),( t  
Ce potentiel obéit à l’équation de Laplace :    02
2
2
2
=∂
∂+∂
∂=Δ
yx
φφφ      (E 3)   (en 2 dimensions) 
L’équation (E 3), résolue à l’aide des fonctions de Green permet de connaître le champ de pression et 
les forces figurant au second membre de (E 1).     
 
4.3.2 93BUDétermination des fonctions de Green 
UDéfinitionU : 
Soit  D )()( xex =φ une équation aux dérivées partielles (EDP), où D représente l’opérateur différentiel 
linéaire appliqué à une fonction lisse ( ∞C ).Le membre de gauche de l’EDP est caractéristique de la 
dynamique interne du système, le membre de droite caractérise les sources. 
Les fonctions de Green sont des fonctions satisfaisant l’EDP dans laquelle la source est remplacée 
par un Dirac )( Xx −δ . Elles correspondent donc à des réponses percussionnelles (spatiales dans 
notre cas) du système. 
)(xδ  étant la distribution de Dirac, la fonction de Green ),( XxG  est telle que : 
D )(),( XxXxG −=δ  
Cette fonction est unique dès que l’on a précisé les conditions aux limites. 
 
Le terme )(xe génère le champ )(xφ  inconnu. Lorsque )(xG  est connue, alors )(xφ  est déterminé 
par le produit de convolution : dXXeXxGxeGx ∫+∞∞−== )(),())(*()(φ  
La fonction de Green est donc un moyen systématique de trouver la solution particulière de l’équation 
complète (avec 2nd membre). 
 
Si )(xhφ est la solution générale de l’EDP homogène, alors la solution générale de l’équation avec 2nd 
membre est alors :  dXXeXxGxx h ∫+∞∞−+= )(),()()( φφ  
Si la définition semble simple, la difficulté est toutefois de déterminer la bonne fonction de Green, 
correspondant à la fois à notre domaine d’étude particulier et à une multitude de sources réparties 
spatialement. 
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UAspects théoriques pour la détermination des fonctions de GreenU : 
 Un développement détaillé se trouve en annexe C. 
 
UConditions aux limites U : 
 
Une fonction )',( rrG  doit satisfaire les conditions aux frontières de notre modèle : 
• sur la fenêtre ovale : surface de source en excitation aérienne. En excitation par conduction 
osseuse, il faudra considérer la valeur de son impédance mécanique. 
• sur la fenêtre ronde : surface passive, qui peut être considérée comme source d’amplitude 
opposée à la précédente. En conduction osseuse, on considérera aussi son impédance. 
• sur les parois osseuses : considérées comme parois réfléchissantes en excitation aérienne, 
elles deviendront surfaces de sources en conduction osseuse. 
• sur la membrane : la partition cochléaire excitée devient une surface de sources variables 
selon x . 
 
ULinéarité du modèleU : 
 
Si )',( rrG  est le potentiel engendré en r  par une source de vitesse unitaire située en 'r , alors le 
potentiel total de plusieurs sources ponctuelles d’amplitude nα  localisées en nr   sera la somme : 
 )',()( nnG rrr
n
αφ Σ=  
 
4.3.3 94BURésolution analytique du problème 
 
Il s’agit de déterminer la fonction de Green correspondant à la membrane basilaire considérée comme 
rampe de sources. 
On considère les surfaces isopotentielles du domaine et les composantes normales de la vitesse. 
Leur flux à travers ces surfaces est constant. Le théorème de Gauss en 2 dimensions permet d’écrire 
que pour un point source, le potentiel créé est : 
   'ln)( rrr −−= π
ρφ     (signe opposé pour un puit). 
La méthode des images permet de conclure à des réflexions multiples et le potentiel se présente alors 
sous forme d’un tableau de singularités logarithmiques à double périodicité. La formulation est 
complexe et conduit aux fonctions elliptiques jacobiennes doublement périodiques. Par manipulation 
mathématique, on arrive à la forme ‘’simplifiée’ ’suivante : 
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4.3.4 95BUDonnées numériques 
Un récapitulatif des données de la littérature figure en annexe A, mais nous rappelons ici quelques 
valeurs principales approchées. 
La longueur de la partition cochléaire humaine est comprise entre 30 et 35mm et sa largeur varie de 
moins de 0,1mm (base) à 0,5mm (apex). 
L’épaisseur de la membrane basilaire varie de 30 à 10 microns [91], de la base à l’apex. 
Le ‘’diamètre’’ intérieur du limaçon…. 2mm (nous choisissons cette valeur pour hauteur du modèle). 
L’étrier (d’une longueur voisine de 3mm) transmet les mouvements à la fenêtre ovale par sa platine 
dont les axes ont pour dimensions 3mm et 1,5mm (réf. Jean Causse). Nous pouvons donc considérer 
la membrane de la fenêtre ovale comme répartie sur toute l’ouverture de notre modèle, ce qui valide 
l’approximation de l’excitation en piston. Pour simplifier, nous considérerons des caractéristiques 
géométriques identiques pour la fenêtre ronde. 
L’hélicotrème est une ouverture, dans l’extrémité apicale de la partition cochléaire, dont la surface est 
d’environ 0,25mm². Dans notre modèle bidimensionnel, il est simulé par une ouverture de longueur 
0,5mm. 
 
 
4.3.5 96BUQuelques résultats de résolution numérique avec Matlab 
 
Nos travaux se sont appuyés sur ceux de Allen, Sondhi et Nobili principalement.  
Références : [49], [40], [50], [66], [92]. 
 
4.3.5.1 153BAllure de la fonction de Green 
 
Ci-après sont représentées les fonctions de Green obtenues par R. Nobili (à gauche) pour une 
cochlée réelle dont le volume des rampes varie de la base à l’apex. 
Dans le modèle simplifié de ‘’boîte’’ parallélépipédique, l’application des équations (E 4) pour 
quelques valeurs de la coordonnées longitudinale conduit aux courbes de droite de la figure. 
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Figure 24 : Fonctions de Green  a) Cochlée réaliste;  b) Notre modèle simplifié 
 
 
4.3.5.2 154BOnde propagée 
 
On peut alors résoudre les équations pour obtenir la réponse de la membrane sous forme d’onde 
propagée. Les vues ci-dessous sont extraites des films d’animation donnant la réponse de la 
membrane basilaire à une excitation sinusoïdale continue. 
 
 
 
 
Figure 25 : Exemple d'ondes propagées, avec leur enveloppe. 
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4.4 29BUConclusion 
 
 
Ce chapitre est très largement inspiré des développements mathématiques de R. Nobili pour une 
cochlée humaine. Nous avons adapté les calculs à la géométrie très simplifiée décrite en début de 
chapitre. Les résultats de l’excitation à la base du modèle (représentant la fenêtre ovale) sont 
conformes à ce qui est connu. 
 
En ce qui concerne l’adaptation du modèle à une excitation non localisée à la base, notamment par 
les parois osseuses du modèle, un calcul complémentaire doit être entrepris. 
Le développement théorique pour les fonctions de Green, qui a été appliqué à la membrane basilaire 
considérée comme paroi excitatrice, peut s’appliquer aux parois osseuses. La fonction de Green 
correspondant à l’excitation prend alors une forme extrêmement complexe : 
∑=
parois
EpE yxGyxG ),(),(  
où la périodicité de chacune des composantes ),( yxGEp doit être étudiée avec soin. 
La méthode suggérée ici n’a pas été entreprise. C’est une approche mathématique assez ardue qui 
demanderait à s’y consacrer de façon quasi exclusive et sortirait du domaine physique qui nous 
intéresse. 
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5 4BModélisation numérique 
temporelle 
 
 
La modélisation d’un phénomène physique peut être conduite analytiquement dans sa totalité ou bien 
avec le complément d’une résolution numérique partielle. C’est l’approche que nous avons faite dans 
le précédent chapitre où la résolution finale se fait numériquement. Quelle que soit la complexité de la 
formulation analytique, la résolution par voie numérique peut être rapide. Mais l’inconvénient majeur 
est que les approximations faites pour permettre la résolution peuvent être extrêmement lourdes. Les 
résultats obtenus risquent alors de s’éloigner grandement du comportement réel du système étudié. 
Les méthodes numériques sont une approche plus concrète d’un problème physique. Elles peuvent, 
idéalement, servir à la définition de modèles sans expérimentation mais plus couramment elles en 
sont une phase préparatoire. 
Ces méthodes permettent de calculer, sur un domaine fini, les solutions aux équations différentielles 
partielles les plus générales décrivant le système. La difficulté consiste alors à discrétiser ces 
équations en faisant un choix correct pour les points de calcul. Suivant le but cherché, les informations 
souhaitées et le contexte du problème, une méthode spécifique sera donc adoptée. 
Dans le cas qui nous concerne il faut résoudre une EDP hyperbolique linéaire ramenée au 1er ordre à 
coefficients localement variables. 
 
5.1 30BULes méthodes numériquesU. 
5.1.1 97BULes éléments finis 
 
Il existe d’assez nombreuses modélisations numériques de l’oreille humaine qui s’intéressent soit à 
certaines parties soit à la totalité de l’appareil auditif. L’excitation est traditionnellement harmonique et 
les modèles s’emploient à retrouver les résultats connus 
En fait, la modélisation de systèmes linéaires par éléments finis est une des plus couramment 
utilisées en mécanique des fluides. La méthode consiste à approcher un problème - minimisation de 
l’énergie en général - dans un domaine fini, sous forme variationnelle faible dans un espace infini. 
UAvantagesU : Les modèles sont basés sur une discrétisation spatiale qui peut être aussi fine et/ou 
dense que le nécessite la définition du milieu. Les conditions aux limites sont définies avec précision. 
La méthode est remarquable pour visualiser la réponse de systèmes de géométrie complexe. On peut 
déterminer mathématiquement la convergence et majorer l’erreur. 
UInconvénientsU : Il est nécessaire d’utiliser un ‘mailleur’. La condition de stabilité est liée aux éléments 
les plus petits, imposant des pas de temps très petits. Les calculs sont lourds (en temps de calcul et 
en volume mémoire). En présence d’éléments internes dont la position varie dans le temps (interface, 
par exemple), le maillage doit être recalculé à chaque pas de temps. 
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5.1.2 98BULes volumes finis 
 
Intégrant, sur des volumes élémentaires de forme simple, des équations de conservation, la méthode 
des volumes finis est bien adaptée aux problèmes non linéaires de mécanique des fluides 
(conservation de la masse, de la quantité de mouvement, de l’énergie) et s’adapte à une géométrie 
quelconque.  
C’est une approche très physique qui fait le bilan des flux numériques. 
UAvantageU : Cette méthode n’est pas difficile à mettre en oeuvre si les volumes élémentaires sont de 
forme simple. Elle devient plus lourde avec des géométries complexes 
UInconvénientU : On détermine mal de façon théorique les critères de convergence. 
 
5.1.3 99BULes couplages fluide-structure 
 
Les schémas numériques classiques ne prennent pas en compte la nature du contact fluide-structure 
et en particulier les conditions de saut à l’interface. 
Il existe différentes méthodes, basées sur un maillage fixe pour le fluide décrit en formulation 
eulérienne sur un maillage régulier cartésien et un maillage structure en formulation lagrangienne. Le 
couplage se fait par l’ajout de termes dans l’équation aux dérivées partielles. 
 
• éléments finis de frontière :  - expression du principe de Huygens en espace infini 
   - seule la frontière est discrétisée 
   - champ dans l’espace dû au rayonnement des 
    frontières considérées comme sources secondaires 
   - rôle des fonctions de Green pour calcul du champ 
      
• domaines fictifs :  - domaine physique immergé dans plus petit domaine régulier 
    - résolution sur le maillage régulier 
    - ajout de termes : conditions aux limites sur les frontières  
       (multiplicateurs de Lagrange) 
 
• frontières immergées (et éléments finis immergés) 
La méthode des frontières immergées a été introduite initialement par C.S. Peskin [81] pour 
étudier la dynamique des valves cardiaques. Elle a évolué pour se généraliser en une méthode 
d’étude du couplage fluide-solide viscoélastique. La structure est décrite par un maillage curviligne 
évoluant librement dans le domaine fluide décrit en coordonnées eulérienne avec grille régulière. 
Le couplage se ramène à une force singulière apparaissant en second membre des équations 
fluides. 
Cette méthode présente un inconvénient au niveau de la conservation du volume. 
Elle a évolué en une méthode dite ‘’level-set’’ avec une formulation complètement eulérienne où le 
solide viscoélastique est considéré comme un fluide de Korteweg généralisé. 
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À titre d’illustration, il est intéressant de montrer ici le travail de modélisation réalisé avec cette 
méthode par E. Givelberg et al [82] sur une cochlée non déroulée. L’excitation est sinusoïdale. 
 
 
Figure 26 : Quelques vues extraites d'un film d'animation (par Givelberg) 
 
 
Figure 27 : Mouvement des deux fenêtres (Givelberg) 
 
5.1.4 100BULes différences finies dans le domaine temporel (FDTD) 
 
La FDTD est initialement une technique de modélisation utilisée en électromagnétisme, qui permet 
l’observation de régimes transitoires. La méthode numérique utilisée est celle des différences finies 
avec une discrétisation spatiale et temporelle des équations de Maxwell. 
Cette méthode a été étendue aux problèmes de propagation d’ondes acoustiques et d’ondes 
élastiques, en milieu considéré comme profond. Les sources peuvent être internes au maillage et on 
modélise alors l’interaction de leur champ proche avec l’environnement. Pour les sources externes, le 
champ émis (incident) est couplé à la grille par la formulation aux frontières. 
 
La méthode consiste à discrétiser les opérateurs différentiels continus en utilisant un développement 
en série de Taylor tronqué. On obtient une combinaison de valeurs ponctuelles de la fonction en un 
nombre fini de points (les nœuds du maillage). 
 
UAvantageU : La résolution du problème est directe et prend en compte l’anisotropie des milieux. Cette 
méthode est simple rapide et peu onéreuse ;  elle est couramment utilisée. 
Le maillage est cartésien uniforme, conditionné par le pas spatial de discrétisation. 
UInconvénientU : Un schéma aux différences finies est peu adapté à des géométries complexes et peut 
poser quelques problèmes sur les surfaces de discontinuité (décrites en marche d’escalier). Il peut 
exister de effets de diffractions parasites dégradant la solution numérique. 
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Figure 28 : Exemple de maillage ; a) Éléments finis; b) Différences finies  
 
5.1.5 101BUConclusion 
 
Dans notre cas, la réponse de la membrane basilaire (en terme de déplacement) est l’inconnue 
recherchée. On est en présence d’un phénomène de couplage complexe entre propagation d’onde 
élastiques et résonance locale sans convection de fluide. Nous avons vu qu’il existe différents types 
de couplages (couplages faibles ou forts) et ils font appel à des méthodes de résolution différentes. 
Notre problème semble intermédiaire entre ces deux types de couplages. Il n’est pas aisé de 
déterminer quel est le phénomène prédominant qui va décider du choix de la méthode. 
 
En outre, les méthodes numériques, de plus en plus sophistiquées, font appel à des spécialistes du 
domaine. Le coût en terme de compétence et de temps de calcul est important et n’est pas à notre 
portée. Nous nous limitons donc à l’utilisation d’un logiciel existant, à notre disposition. 
 
Acel est un logiciel de simulation de propagation d’onde dans des milieux hétérogènes. Développé 
par M Tanter [93] et N. Dominguez [94], il est écrit en langage C++ et calcule par différences finies.  
Nous adoptons cette méthode de simulation qui considère l’ensemble du modèle comme un milieu 
élastique non dissipatif et ne nécessite pas une spécialisation dans les techniques de calcul 
numérique. La méthode est présentée en détail ci-après. 
 
5.2 31BULa méthode choisieU. 
5.2.1 102BUFormulation du problème 
On assimile les différents milieux du modèle à un seul milieu hétérogène, de caractéristiques 
localement variables. 
Un point M du domaine est repéré par le vecteur position x  à l’instant t . On définit à l’instant t ′  la 
nouvelle position x′ . On a alors une relation entre x et x′ si l’on travaille en coordonnées de 
Lagrange.  
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Mais nous avons conclu que, les déplacements de la membrane étant très petits, on pouvait 
confondre les coordonnées les coordonnées eulériennes et lagrangiennes (paragraphe 4.3.1). 
On raisonne donc sur une coordonnée d’Euler : le déplacement xxxu −′=),( t . 
ULe tenseur des déformationsU 
⎥⎥
⎥
⎦
⎤
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⎢
⎣
⎡
=
332313
232212
131211
)(
εεε
εεε
εεε
Mε  est symétrique. La condition de petites 
perturbations nous permet d’écrire le tenseur linéarisé, en fonction du déplacement :  
( )[ ]TtMtMM ),(),(
2
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où TtM ),(( ugrad est la transposée de ),( tMugrad .  
En utilisant la notation indicielle, il vient : ⎥⎦
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tMσ est lui aussi symétrique. 
Le comportement élastique et linéaire du milieu (absence d’amortissement) donne alors des relations 
du type : yzxzxyzzyyxxxx CCCCCC εεεεεεσ 231312332211 +++++=  qui font apparaître 36 
paramètres caractérisant le milieu : c’est le Utenseur U C U des rigidités élastiques U. 
En milieu isotrope, ces paramètres se réduisent aux 2 coefficients de Lamé.  
C’est la loi de Hooke. 
Nous conservons la forme la plus générale avec [ ]ε:Cσ =  ou sous forme indicielle 
klkl ijklij C εσ ∑=  
 
Pour étudier la propagation dans le domaine, on écrit Ul’équation de NavierU : 
),(),(),(),(
2
tt
t
tt xfxσdivxux +=∂
∂ρ    où    ),( txf est la force excitatrice générant le 
déplacement. 
Les caractéristiques du milieu étant constante dans le temps, on obtient alors : 
 
[ ] ),(),()(),()( 2 tt
t
t xfxu:xCdivxux +∇=∂
∂ρ  
UC’est l’équation de l’élastodynamique que l’on cherche à résoudre U. 
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5.2.2 103BUDifférences finies 
 
Soit une fonction )(xφ continue et dérivable. La démonstration est faite ici pour une variable x  
spatiale. Elle reste valable dans le domaine temporel. 
Pour un accroissement xΔ  très petit, on peut écrire au voisinage d’un point ix  le développement : 
...)(
2
)()()( 2
22
+∂
∂Δ+∂
∂Δ+=Δ+ iiii xx
xx
x
xxxx φφφφ    qui donne la formulation suivante :  
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UDérivée première 
 
Si on discrétise avec un pas xΔ , on obtient l’approximation : 
x
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x
x
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∂ + )()()( 1 φφφ   
C’est la différence finie progressive d’ordre 1 avec une erreur de troncature )(0)(
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À l’ordre 2, on a 
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 avec l’erreur de troncature : )(0 3xΔ  
On note aussi 
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On définit de même la différence finie régressive ou différence arrière  
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UDérivée seconde 
Pour la différence finie centrée, on a : ( )2 112
2 2
xx
iii
i Δ
+−≈⎟⎟⎠
⎞
⎜⎜⎝
⎛
∂
∂ −+ φφφφ  
 
On obtiendrait de même les expressions décentrées à droite ou à gauche. 
 
Le choix de l’une ou l’autre de ces formulations se fait après étude de la convergence vers une 
solution continue. Le théorème de Lax relie les critères de consistance, stabilité et convergence d’un 
schéma numérique. Il n’est d’aucune utilité ici d’entrer dans le détail de l’étude faite par les 
concepteurs de la méthode. Les dérivées sont centrées et le schéma est consistant d’ordre 2 en 
espace et en temps. Le critère de stabilité de Courant-Friedrichs-Lewy (CFL) lie le pas temporel et le 
pas spatial avec :  1<<ΔΔ xtc  où c est la célérité de propagation de l’onde acoustique ou élastique. 
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5.2.3 104BUDiscussion sur le choix de la méthode 
 
La linéarisation des équations permet d’exprimer le problème en vitesses-contraintes. 
Par exemple, on se place en milieu isotrope 2D et cherche à résoudre l’équation de l’élastodynamique 
(2 composantes de vitesse, 3 composantes de contrainte).  
Le tenseur des rigidités C  prend une forme simplifiée avec seulement les coefficients de Lamé λ  
et μ , qui sont supposés constants, de même que la masse volumique ρ .  
On étudie de manière similaire le cas d’un milieu fluide ou d’un milieu solide, le cas du fluide se 
déduisant simplement du cas solide en faisant tendre la valeur de μ  vers zéro. 
 . 
On obtient un système hyperbolique linéaire du 1er ordre de la forme : 
    0=∂
∂+∂
∂+∂
∂ UBUAU
yxt
 
où A et B  sont des matrice dépendant des caractéristiques fixes du milieu μλρ ,, . 
 
Le schéma numérique de ULax-WendroffU est un schéma classique de différences finies d’ordre 2 en 
temps et en espace, pour une solution exacte ),( txU  de classe C² (continue, dérivable) sur le 
domaine. C’est une méthode facile à programmer et peu gourmande en ressources de calcul. Mais 
elle introduit une dispersion (et anisotropie) numérique. 
 
Pour limiter cette dispersion numérique, tout en conservant l’ordre 2, il est intéressant de coupler le 
schéma de Lax-Wendroff à un schéma diffusif du 1er ordre (type UGodunovU) : schéma de volumes finis 
avec limiteur de flux. Il permet de réduire l’anisotropie, d’améliorer la précision et d’augmenter la 
stabilité. Ce schéma est moins gourmand en volume mémoire. 
Le fluide ne peut toutefois pas être décrit à partir du solide : le schéma est plus délicat à programmer 
et plus coûteux en temps de calcul. On introduit une diffusion numérique. 
 
On conseille alors d’adopter de préférence un schéma UWENOU (Weighted Essentially non Oscillatory). 
Les intégrations en temps et en espace sont découplées et conduisent à des méthodes de lignes. 
Le temps de calcul n’est pas accru et cela permet d’augmenter l’ordre du schéma. 
 
L’analyse ci-dessus est inspirée par le travail de B. Lombard [95] qui aborde dans sa thèse le cas des 
interfaces présentes dans ces milieux idéalisés. Les conditions de discontinuité sur ces frontières 
internes sont étudiées. Cette approche offre des perspectives intéressantes dans un problème de 
couplage liquide-structure tel que le nôtre, d’autant plus que la membrane basilaire a souvent été 
considérée comme une simple interface (avec conditions d’impédances) entre les fluides des deux 
rampes cochléaires 
 
 Il incombe à l’utilisateur, bien sûr, de choisir sa méthode de calcul qui dépend de la qualité des 
résultats attendus ainsi que des possibilités de calcul. Mais notre modèle simplifié n’est qu’une 
approximation lointaine de la réalité des phénomènes mis en jeu qui ne justifie donc pas une mise en 
œuvre complexe. En outre, en l’absence de compétence dans le calcul numérique, il est souhaitable 
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d’utiliser des outils ayant fait la preuve de leur efficacité. Nous avons à notre disposition un outil 
utilisable directement, basé sur le schéma de Virieux. 
 
5.2.4 105BUSchéma de Virieux 
 
La sismologie étudie la propagation d’ondes sismiques générées par des tremblements de terre. C’est 
une discipline ancienne, mais très nouvelle en simulation numérique. L'analyse des caractéristiques 
de ces ondes a été rendue possible dans les années 80 grâce à l'élaboration de nouvelles méthodes 
numériques et à la rapidité croissante des ordinateurs. Cette discipline doit pouvoir rendre compte de 
milieux présentant des interfaces au sens d’un passage abrupt de liquide à solide. Parmi les 
méthodes utilisées, les différences finies dominent et J. Virieux a eu l’idée d’adapter aux problèmes 
d’élastodynamique un modèle utilisé en électromagnétisme.  
 
 
Le problème est résolu sur des grilles 
de vitesses et de contraintes qui sont 
décalées d’un demi pas en espace et 
en temps.  
C’est un schéma appelé ‘’saute-
mouton’’ (leap frog). 
Les schémas d’illustration sont extraits 
de la thèse [94]. 
Figure 29 : Le décalage du pas temporel 
 
Les composantes de vitesse de déplacement 
sont calculées sur les composantes du tenseur 
des contraintes des demi-mailles voisines et au 
demi-temps précédent. 
Les composantes du champ de contraintes sont 
aussi calculées à partir de composantes de 
vitesse de déplacement des demi-mailles 
voisines et ce, au demi-temps précédent. 
Figure 30 : Discrétisation en  espace 2D 
 
 
5.3 32BULa modélisationU. 
5.3.1 106BUContexte 
 
Dans cette première approche, nous envisageons une simulation par voie aérienne. La simulation par 
voie osseuse sera évoquée en dernière partie de ce document. Par simulation aérienne, nous 
entendons que le modèle sera excité sur une partie représentant la base de la cochlée, plus 
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précisément la fenêtre ovale. La source sera répartie sur plusieurs points déplacés simultanément, en 
mode piston. 
La première difficulté consiste donc à définir un modèle aussi simple que possible tout en restant 
réaliste. Nous conservons donc le modèle de boîte parallélépipédique ainsi que l’approche 
bidimensionnelle définis dans la partie analytique. Toutefois, notre visée ultérieure étant la simulation 
par voie osseuse, tout le pourtour du modèle est cerné d’une couche représentant l’os temporal. 
 
La modélisation se fait en deux 
dimensions, dans le plan 0=z . 
La membrane s’arrête avant le fond 
de la cavité : l’espace libre figure 
l’hélicotrème. 
Les fenêtres sont définies par des 
conditions aux limites. 
  Figure 31 : Schéma de principe 
 
5.3.2 107BUConditions de stabilité 
 
Notre repère est cartésien avec yx Δ=Δ . Le schéma numérique adopté nous impose une relation 
assez restrictive entre le pas temporel et le pas spatial : 
2
1
),max(
<<ΔΔ
Δ
yx
tc
. 
Pour la discrétisation dans l’espace, le critère ancien de Shannon 2λ≤Δx  est largement insuffisant 
et la pratique courante actuellement impose 10λ≤Δx , oùλ  est la plus petite longueur d’onde se 
propageant dans les milieux présents. 
Nous sommes convenus, dans la modélisation analytique (paragraphe 4.2.2), de découper la partition 
cochléaire en éléments de longueur mμ100 . Nous choisissons donc ce pas spatial mmx 1,0=Δ qui est 
largement assez petit en ce qui concerne l’onde longue dans le fluide.  
Mais nous devons nous assurer qu’il convient pour l’onde propagée dans la membrane. Or la vitesse 
de l’onde propagée n’est pas connue. On sait qu’elle dépend de la fréquence d’excitation mais surtout 
qu’elle diminue de plus en plus à mesure que l’on approche le point correspondant à la fréquence 
caractéristique. Classiquement, on la situe entre 1.100 −sm et 1.1 −sm . Si nous choisissons une valeur 
de 1.10 −sm , nous pouvons conduire un calcul des conditions de stabilité du modèle. 
La gamme des fréquences audio sera limitée à kHz10  en valeur supérieure. Le pas spatial choisi est 
alors correct. La célérité maximale dans notre modèle est la vitesse de compression dans l’os, fixée à 
1.2500 −sm . On obtient ainsi un pas temporel égal à st 810.8,2 −=Δ . 
De fait, les simulations effectuées révèlent que le modèle est stable pour une valeur légèrement  
inférieure, voisine de sμ02,0 . 
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5.3.3 108BUDéfinition de différents modèles 
 
Comme le laissent supposer les illustrations ci-dessous les simulations ont été initialement lancées 
sur différents modèles, afin de définir une configuration ne divergeant pas (malgré des pas de temps 
et d’espace conformes aux critères de convergence) et conduisant à des temps de calculs et volumes 
mémoire raisonnables pour une utilisation sur PC. Huit approches géométriques et différents pas 
numériques ont été testés avant de retenir un modèle. Enfin, sur le modèle choisi, il a fallu conduire 
les simulations avec de nombreuses variantes pour une définition correcte des conditions aux limites,  
en particulier pour les fenêtres ovale et ronde.  
Les conditions de simulations sont détaillées plus loin. La durée moyenne d’une simulation est voisine 
de deux heures. Les fichiers de simulation ont été limités à la sauvegarde des seules informations de 
vitesses locale permettant de mettre en évidence le mouvement de la partition médiane. Malgré tout, 
ces fichiers étant volumineux,  nombre d’entre eux ont dû être écrasés lors de nouveaux essais. 
Chaque configuration est écrite avec Matlab sous forme d’une carte des vitesses (vitesse de 
propagation longitudinale et vitesse transverse) et d’une carte de masse volumique.  
 
 
 
 
Figure 32 : Exemples de cartes de vitesses (modèle 1). 
 
 
Figure 33 : Exemple de carte de masse volumique (modèle 3) 
Exemple de carte de densité (COK3). 
 
On peut définir aussi des singularités locales dans le milieu (sous forme de ‘’cracks’’). Un fichier texte 
donne alors au programme les positions et caractéristiques (conditions aux limites) des points 
singuliers, ainsi que leur nombre et la durée de leur présence au sein du milieu. 
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Enfin, on écrit aussi sous Matlab le fichier caractérisant les sources excitatrices : ce fichier est en 
mode texte et comprend les paramètres géométriques et temporels des sources. Un signal sinusoïdal 
est généré par le programme de calcul. Pour un signal personnel, il faut écrire un fichier de données 
binaires. 
 
5.3.4 109BUModèle retenu 
 
Le modèle est schématisé ici avec simplement le milieu osseux, le milieu liquide et une partition 
médiane d’impédance variable longitudinalement. La source est représentée en blanc sur la figure. 
 
 
 
Figure 34 : Le modèle numérique retenu 
 
Étant donné le rapport (voisin d’un ordre de grandeur) entre les dimensions longitudinale et transverse 
d’un modèle de cochlée déroulée, nous avons discrétisé sur 360 x 41 points. La ‘’coque’’ osseuse est 
représentée avec une épaisseur de 10 pixels sur tout le pourtour. Cette valeur est une approximation 
grossière. 
 
L’inconvénient principal de ce modèle visant à respecter les proportions est que la partition cochléaire 
est représentée par une ligne d’un seul pixel. Avec le schéma numérique utilisé (saute-mouton) 
s’appuyant sur deux demi-pas d’espace, on envisage aisément qu’une erreur peut être introduite. 
Un second inconvénient est lié aux conditions aux limites externes. Une absorption a été fixée 
arbitrairement aux frontières du domaines : en réalité, bien qu’il soit évident qu’une telle absorption 
existe dans les divers tissus biologiques englobant la cochlée, nous n’avons pas connaissance de leur 
ordre de grandeur réel. 
Le modèle présente des avantages certains. Il n’est pas nécessaire d’introduire un amortissement 
visqueux et l’on peut donc simuler un fluide idéal. Enfin, les milieux sont localement définis par trois 
paramètres, ce qui permet une grande souplesse de définition de notre problème dont les paramètres 
sont des fonctions continues d’espace.  
 
5.3.5 110BUExcitation et durée de simulation 
 
Pour l’étude de diverses variantes du modèle et l’influence des paramètres, on a utilisé initialement le 
même signal excitateur. Il s’agit d’une impulsion centrée sur une fréquence de 10kHz avec une 
fenêtre gaussienne d’une largeur temporelle voisine de deux périodes. On a donc une période 
complète d’excitation à amplitude maximale, soit 100µs. 
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Figure 35 : Le signal d'excitation et son spectre. 
 
Compte tenu des 2 échelles de temps de notre problème, la durée d’observation, pour la propagation 
d’une onde dans la membrane basilaire, peut être 2 à plus de 100 fois supérieure à la durée 
d’excitation. Elle a été fixée à 8ms, soit 80 fois. 
Par la suite, d’autres fréquences centrales d’excitation ont été utilisées, allant de quelques centaines 
de Hertz jusqu’à 20 kHz. Bien que notre étude de stabilité ait été limitée à 10 kHz, les simulations ont 
pu être conduites à des fréquences supérieures sans divergence du modèle. La durée de simulation 
de 8 ms a été conservée dans tous les cas. 
La source excitatrice en vitesse agit comme un piston. Elle est représentée par une ligne de 
transducteurs vibrant en phase et situés dans le liquide, à l’extrémité figurant la base. Afin d’éviter 
d’éventuels ‘’effets de bord‘’ dans les calculs, on se place à quelques pixels de la paroi solide. 
5.4 33BULes résultats de simulation U. 
 
5.4.1 111BUInfluence des paramètres 
 
• La vitesse de propagation longitudinale 
 
Lorsqu’elle est dominante, on obtient un mode 
vibratoire qui s’apparente à celui d’une corde 
tendue, avec réflexion sur les extrémités. En 
faisant décroître sa valeur le long du modèle, 
on obtient une singularité (accumulation 
d’énergie) à l’extrémité correspondant à 
l’apex. 
 
 
             Figure 36 : Modèle corde tension variable 
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Ce facteur n’est pas d’importance pour notre modèle. En effet, dans la cochlée, la membrane basilaire 
n’est que très faiblement tendue longitudinalement. Il n’y a donc pas de propagation, à proprement 
parler, du signal dans la membrane. Le phénomène propagé est dû principalement au couplage avec 
le fluide. Afin de comparer les différentes variantes, on le fixe à 10m/s. 
 
• La vitesse de cisaillement 
La vitesse de cisaillement dans les tissus biologiques mous est de l’ordre de 5m/s. Compte tenu de la 
structure complexe de l’ensemble de la partition cochléaire, on doit considérer une raideur transverse 
variable le long du modèle, décroissante de la base à l’apex. Une série de calculs est donc lancée en 
faisant varier linéairement la vitesse transverse le long du modèle.   
 
• La masse volumique 
Notre modèle ne tenant pas compte des 3 dimensions du problème, il faut ‘’charger’’ la valeur de la 
masse volumique pour tenir compte des variations de dimensions et de la présence de l’organe de 
Corti sur la membrane basilaire. Les valeurs choisies s’inspirent des résultats numériques de R. 
Nobili. Pour raison de simplicité, nous avons choisi une variation longitudinale linéaire, alors qu’elle 
est exponentielle dans la référence citée. Toutefois, certains modèles cochléaires considèrent une 
valeur constante (voir les caractéristiques Annexe A). 
 
 
5.4.2 112BURéponse du modèle 
 
Nous limitons notre présentation aux résultats obtenus avec l’excitation à une fréquence centrale de 
10 kHz. Aux fréquences plus basses, le modèle a un problème de stabilité. 
Les vues de la page suivante sont une représentation spatiale de la propagation dans le modèle, 
saisies à différents instants, après extinction totale de l’excitation.  
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Figure 37 : Onde propagée en réponse à une impulsion centrée sur 10 kHz. 
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5.4.2.1 155BCommentaires sur l’apparence de l’onde propagée. 
 
On observe bien une onde qui se propage lentement dans la ‘’membrane’’ et les interactions entre le 
fluide et les structures sont visibles dès le début de la simulation. 
 
À 500 µs, correspondant à la vue a), la membrane et le liquide interagissent sur le premier tiers de la 
longueur du modèle. Sur les deux tiers restant, on remarque que le liquide et les parois osseuses sont 
aussi en interaction. Cette réponse de l’os reste relativement inchangée jusqu’au moment où 
l’excitation a gagné la totalité de la membrane. 
 
Une onde propagée rétrograde de faible importance apparaît à l’apex du modèle. Suggéré en vue a) 
elle devient nettement visible en b) et c) et disparaît en d) écrasée par l’arrivée du front d’onde 
principal. 
 
La ‘’couche limite’’ évoquant le couplage membrane-liquide est loin d’être mince puisqu’elle est visible 
sur la moitié de la profondeur de liquide : vues c) et d). 
 
La dernière vue correspond à la fin de notre simulation. L’ensemble du modèle est fortement excité et 
on constate que pour chacun des trois milieux en présence la fréquence spatiale est nettement 
différenciée. On peut en conclure que même en excitation aérienne, il y a très probablement une 
réponse osseuse non négligeable. Ceci amène un questionnement sur le comportement en émetteur 
de l’oreille interne. Les otoémissions sont une réponse liée à la partie active de la cochlée (les cellules 
ciliées). Peut-il y avoir aussi une participation de l’organe passif ? 
 
5.4.2.2 156BCommentaires sur l’apparence du champ de vitesse. 
 
Sur les vues de la page suivante est représenté le champ de vitesse transverse à différents instants. 
On confirme, en début de simulation vues a) et b), les deux types de couplages quasi indépendants : 
membrane-liquide d’une part et liquide-os d’autre part. 
 
Sur les vues b) et c), on différencie bien les propagations dans la membrane et dans le liquide. En vue 
d), sur la moitié basale du modèle le liquide et l’os sont en phase et sur la moitié apicale le liquide et la 
membrane sont aussi en phase. 
 
En fin de simulation, hormis dans une couche assez profonde, voisine de la membrane, on constate 
que le liquide et l’os vibrent ensemble sur les deux tiers de la longueur. 
 
Le nouveau motif vibratoire qui apparaît dans le liquide, en fin du modèle, est vraisemblablement dû à 
une réflexion de l’onde à l’apex. C’est une particularité de notre modèle qui est tout à fait indésirable. 
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Figure 38 : Champ de vitesses transverses (en valeurs relatives). 
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5.4.3 113BULe déplacement maximal et la tonotopie 
 
Notre modèle ne possédant pas d’atténuation interne, le pic de déplacement maximal émerge peu 
mais reste néanmoins nettement visible à toutes les fréquences d’excitation choisies. 
 
Figure 39 : Enveloppe de la réponse maximale pour une impulsion centrée sur 10 kHz. 
Le pic de réponse à 10 kHz se situe au voisinage de l’abscisse 5 mm depuis la base (60 pixels par le 
calcul, 59 pixels par recherche avec Matlab). Cela est conforme à la formule de Greenwood (voir 
annexe A) qui nous donne la valeur 30 mm depuis l’apex pour une membrane de 35 mm de longueur.  
Aux autres fréquences centrales d’excitation, le maximum s’écarte des valeurs de la carte 
tonotopique, notamment aux fréquences élevées (écart sup. à 50% à 20kHz, inf. 20% à 5000Hz). Ceci 
est dû essentiellement à notre choix d’une variation linéaire le long de la partition. On observe bien 
cependant que le maximum de la réponse varie en position avec la fréquence. 
 
Figure 40 : Déplacement maximal en fonction de la distance depuis la base  
(pas= 0,1mm). L'excitation est de même amplitude. 
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5.5 34BUComparaison avec quelques données de la littérature U. 
 
 
Si nous rapprochons nos résultats de certains résultats expérimentaux classiques de la littérature, 
nous observons qu’ils sont en bonne adéquation.  
5.5.1 114BUPremier exemple 
 
La figure ci-dessous résulte d’une expérimentation menée sur une cochlée de ‘’singe écureuil’’, par 
Robles et al [10]. Un signal impulsif (click) est appliqué à la cochlée. Par la technique dite 
‘’Mössbauer’’, les auteurs mesurent la réponse en 
un point situé sur le premier tour basal de la 
cochlée.  
Pour des raisons qui tiennent à la méthode de 
mesure utilisée, la réponse de la membrane 
basilaire qui figurant ci-contre est écrêtée entre 
0,5 et une valeur un peu inférieure à 2 ms. La 
réponse apparaît après la fin de l’excitation avec 
une grande amplitude. Elle décroît 
exponentiellement assez rapidement pour se 
stabiliser à une valeur quasi constante pendant 
une certaine durée.  
Figure 41 : Réponse de la membrane basilaire à une 
impulsion, d’après [10]. 
 
La réponse de notre modèle présente des caractéristiques similaires : Pour une localisation 
correspondant au premier tour basal de la cochlée humaine, la réponse est aussi retardée. Elle 
décroît pendant 160 µs (150 à 250 pas de calcul) environ puis se stabilise à une valeur constante. 
 
Figure 42 : Réponse temporelle du modèle numérique à 10 mm de la base. 
 - 77 -
5.5.2 115BUSecond exemple 
 
 Dans l’analogie proposée par Sir James Lighthill [8], la propagation dans la cochlée est assimilée à 
celle dans un tuyau élastique. Ceci nous a incités à comparer l’évolution de l’onde propagée dans 
notre modèle aux résultats calculés par T. Bryant Moodie et J. B. Haddow [96] dans des tubes 
élastiques à parois minces, emplis d’un fluide considéré comme incompressible. 
Nous choisissons la simulation du modèle à la fréquence centrale 10 kHz. La propagation de l’onde 
dans la partition médiane a l’allure suivante :  
 
Figure 43 : Évolution spatio-temporelle de notre modèle. 
 
On remarque que la réponse s’étale spatialement et que son amplitude décroît au cours de la 
progression. L’arrêt de la simulation à deux instants différents nous donne pour le paquet d’onde une  
dispersion tout à fait semblable à celle des auteurs cités. 
 
Figure 44 : Dispersion de l'onde propagée dans notre modèle. 
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Figure 45 : Dispersion d'une impulsion  t1<t2 dans un tube élastique à parois fines [96]. 
 
 
5.6 35BUConclusion sur les simulations en conduction aérienneU. 
 
Nos résultats ne sont pas quantitatifs car le modèle n’a pas été conçu dans ce but. Mais les résultats 
obtenus, comparés à ce qui était attendu, confirment sa valeur qualitative. Des variantes sont 
envisageables pour approcher davantage la réalité, mais la modélisation doit rester assez simple pour 
répondre à notre attente avec d’autres excitations. 
Les simulations ont donc été conduites ici avec l’excitation à la base du modèle, afin de valider le 
comportement en conduction aérienne. Nous verrons dans la troisième partie de cet ouvrage 
comment est envisagée l’excitation en conduction osseuse. Le modèle devra subir quelques 
ajustements des impédances de sorties (fenêtres). 
Toutefois, la bonne adéquation de notre modèle avec la conception de Lighthill d’une cochlée 
assimilable à deux tubes élastiques adjacents nous conduit à envisager la simulation sur un modèle 
de plus grandes dimensions qui pourrait servir de préambule à la réalisation d’une maquette de 
grande taille. Il deviendrait alors nécessaire de conduire une analyse dimensionnelle pour la 
conception d’une telle maquette. Une approche est faite en ce sens dans le chapitre suivant. 
Enfin, quelques sophistications ont déjà été envisagées et partiellement conduites.  
– Excitation avec des signaux sinusoïdaux continus. 
– Excitation par un signal de parole tronqué, impulsif : attaque d’une consonne. 
– Discrétisation spatiale beaucoup plus fine avec une meilleure définition pour la partition 
cochléaire. 
Ces différentes approches étant extrêmement gourmandes en temps et incompatibles avec la 
progression de notre étude, nous avons dû interrompre leur progression. Mais nous n’avons pas 
abandonné l’idée de les conduire à terme ultérieurement. 
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6    5BRéflexion sur une    
réalisation expérimentale 
 
6.1 36BUIntroduction 
 
La complexité des approches analytiques nous a conduits à envisager l’éventualité de construire une 
maquette d’expérimentation. Il semble qu’il existe peu de maquettes physiques, pour la plupart à 
l’échelle 1. 
Pourtant un modèle de grande dimension est préférable pour une observation et un mesurage aisés 
des phénomènes. Il est également souhaitable qu’une maquette soit transportable. Une échelle 
voisine de 40 nous paraît raisonnable, pour une longueur totale d’environ 1,5 m. Cependant une 
maquette d’aussi grandes dimensions pose un problème de dimensionnement sérieux. 
Quelques modèles de grande échelle ont déjà été réalisés. 
Bien que nous n’ayons pas connaissance des études de dimensionnement faites par Békésy sur ses 
modèles de grande taille, ils sont cités et repris par Tonndorf [97] qui, dans son modèle d’échelle 5, 
compare le mouvement de la membrane à des ondes capillaires.  
Cannell puis Helle déjà cités (§ 3.3.2.6) ont construit des maquettes d’échelle 12 et 6 sur lesquelles 
nous n’avons pas de documentation. 
Chadwick et al [83] ont réalisé une maquette d’échelle 24. L’équation de conservation de la masse est 
utilisée pour le dimensionnement. Les nombres sans dimension utilisés sont un rapport fréquentiel 
pour la membrane et pour le fluide un nombre de Reynolds basé sur la vitesse d’excitation à l’étrier. 
La membrane est assimilée à une plaque et construite comme telle, en métal. Leurs observations 
révèlent des modes de plaque. 
Enfin, Holmes [54] a aussi effectué une étude de dimensionnement sur un modèle dont l’échelle est 
très voisine de l’unité. 
6.2 37BULe contexte 
 
Dans le cadre de notre étude, on s’intéresse à la réponse de la partition médiane à une excitation 
traditionnellement appliquée sur la membrane de la fenêtre ovale ou appliquée sur la ‘boîte’ enserrant 
le modèle. Nous envisageons donc la géométrie simplifiée définie précédemment qui, à la différence 
des modèles recensés dans la littérature, doit être construite dans un bloc épais. 
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Figure 46 : Allure générale pour une maquette. 
 
Il est idéal que le modèle reproduise les deux phénomènes principaux dont la cochlée est le siège, 
tels qu’ils apparaissent en conduction aérienne. 
1. Lorsque la périlymphe est excitée, la variation de pression est transmise à une célérité voisine 
de la propagation du son dans l’eau (1500 m/s). Sur une cochlée de 35 mm de longueur, la 
durée totale de propagation depuis la fenêtre ovale jusqu’à la fenêtre ronde (soit 70 mm) est 
environ 47 µs. Il s’agit de l’onde de compression du fluide (onde longue). 
2. La ‘structure’ élastique est mise en mouvement et une onde se propage lentement avec une 
dispersion très spécifique jusqu’à l’extrémité. 
Ces phénomènes se produisent avec des échelles de temps très différentes, dans un rapport 
variable de 10 à plus de 150… 
Il faut donc, d’une part, reproduire ces phénomènes avec des échelles de temps bien 
différenciées et d’autre part reproduire l’effet de dispersion observé dans la membrane. Cela nous 
amène à un dimensionnement à deux niveaux : pour le fluide et pour la structure, considérés 
comme découplés. Nous rappelons que le couplage, considéré comme faible, peut être pris en 
compte en ramenant un terme d’inertie dans l’équation régissant le comportement de la 
membrane. En ce qui concerne le fluide considéré comme non visqueux, l’utilisation d’une 
similitude de Reynolds semble inappropriée. Nous utiliserons l’analogie évoquée dans le chapitre 
précédent : la propagation dans un tuyau élastique. 
 
Remarquer : En ce qui concerne le couplage liquide-bloc de la maquette, aucune information n’est 
disponible. Le choix d’un matériau et de ses caractéristiques ne peut donc être qu’empirique, le 
dimensionnement n’étant pas possible. 
 
6.3 38BULa similitude 
 
Comme pour toute réalisation de prototype, il faut répondre aux règles classiques de similitude. 
6.3.1 116BUSimilitude géométrique 
 
Partant de notre modèle simplifié, cette similitude ne présente aucune difficulté avec l’échelle choisie, 
puisqu’il s’agit d’une simple proportionnalité.  
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6.3.2 117BUSimilitude cinématique 
 
Elle suppose que le phénomène soit reproduit avec des trajectoires géométriquement semblables et 
un rapport constant pour les vitesses correspondantes de la maquette et du modèle de cochlée 
simplifié. De même, le rapport des accélérations doit être constant. 
Cela impose de définir une longueur caractéristique et un temps caractéristique.  
En toute rigueur, il faudrait respecter les deux échelles de temps des phénomènes, mais compte tenu 
de la variabilité du rapport de temps, il ne semble pas primordial de respecter des valeurs qui ne sont 
qu’arbitrairement connues. On devra s’attacher donc à reproduire au mieux le phénomène de 
propagation quasi-instantané de l’excitation (durée de propagation de l’excitation dans le liquide très 
largement supérieure à la réponse de la membrane). De même, on cherchera à respecter une 
approximation ondes longues, ce qui impose une plage fréquentielle très basse et/ou le choix d’un 
liquide de caractéristiques différentes de celles de l’eau. 
6.3.3 118BUSimilitude dynamique 
 
Dans notre approche théorique, seules interviennent les forces d’inertie, les forces élastiques, les 
forces de pression. Nous avons négligé tous les effets visqueux. Il faut donc les rendre aussi faibles 
que possible par un choix approprié du fluide et du matériau de la membrane. 
Pour la structure (membrane) nous retenons le comportement élastique sous forme d’un continuum 
de niveaux résonants avec un important phénomène dispersif en cours de propagation. Ceci nous 
amène à nous appuyer sur la théorie ci-après. 
 
6.4 39BULa dispersion 
6.4.1 119BURappel sur la définition de la dispersion 
Une onde est dispersive si, dans un milieu donné ou un domaine donné, la célérité de propagation 
varie au cours de la progression de l’onde. On représente classiquement cette dépendance par la 
relation de dispersion  )(kω  où ω  et k  sont la pulsation et le nombre d’onde, respectivement. 
 
 
La vitesse de phase ou célérité de propagation de 
l’onde ϕV est définie par kV ωϕ = . C’est la pente de la 
droite en un point donné. 
La vitesse de groupe ou vitesse de propagation de l’énergie 
est la pente de la tangente à la courbe kVG ∂∂= ω  au 
point considéré. 
 
Figure 47 : Exemple de courbe de dispersion 
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Généralement, des ondes élastiques ne sont pas dispersives. Mais la dispersion peut être générée 
par le milieu de propagation ou par les conditions aux limites du domaine de propagation. 
6.4.2 120BUObservation dans la cochlée 
Pour une excitation sinusoïdale à fréquence donnée, le déplacement de la membrane basilaire 
présente un maximum en un point déterminé de fréquence caractéristique FC. En simplifiant, on peu 
dire que FC correspond aux caractéristiques mécaniques du résonateur local. Après ce maximum de 
déplacement, on peut envisager deux hypothèses : 
- soit l’onde se propage après la résonance, 
- soit la propagation s’arrête en ce point. 
 
 
Figure 48 : à gauche, propagation de l'onde après FC ; à droite, arrêt à la FC 
 
En fait, la situation est intermédiaire, c'est-à-dire qu’une grande partie de l’énergie est dissipée à la 
fréquence caractéristique. Mais l’hypothèse d’une dissipation totale conduit à un formalisme de 
dispersion qui s’appuie sur les observations ‘in vivo’ faites par Rhode [25]. C’est l’analogie déjà 
mentionnée, proposée par Sir J. Lighthill [8] et que l’on peut résumer comme suit. 
1. Dans la membrane basilaire, l’onde propagée transite de la base vers l’apex, c'est-à-dire de la 
zone correspondant aux fréquences élevées vers la zone de basses fréquences. Si donc on se 
place en un point de fréquence de résonance FC  et que l’on excite à fréquence f , alors :      
 pour     FCf <      l’onde se propage au-delà du point, vers l’apex. 
    pour    FCf >       l’onde ne parvient pas jusqu’à ce point.  
On a un comportement en filtre passe-bas. 
2. La longueur d’onde décroît de plus en plus à l’approche de la fréquence de résonance. 
3. Il n’y a pas de réflexion après la résonance (le retard de phase reste important). 
4. La réponse persiste 15 à 25 cycles en réponse à un ‘click’ (l’amortissement est très faible). 
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La situation est analogue à ce que l’on constate dans les couches critiques résonantes et le 
comportement de la cochlée ne peut pas être assimilée à celui d’un guide d’onde comme cela a 
souvent été supposé. Les courbes de dispersion dans ces deux cas prennent les formes suivantes : 
 
 
Figure 49 : Dispersion guide d'onde et dispersion couche critique 
 
6.4.3 121BULa dispersion en milieu homogène 
 
Si l’on considère un milieu homogène infini (dont les dimensions sont grandes devant les longueurs 
d’ondes en présence) les ondes élastiques peuvent se décomposer en : 
• ondes P longitudinales, dites de compression, dans la direction principale de propagation 
(usuellement schématisée par l’horizontale dans les modèles). 
•  ondes S transverses (de cisaillement), dans les 2 autres directions (symbolisées SV pour les 
ondes verticales et SH pour les ondes horizontales, par convention en séismologie).  
Bien que les propagations de ces ondes se fassent librement et de façon indépendante, il peut 
apparaître d’importants phénomènes de réflexion et de transmission lorsque se présentent des 
discontinuités du milieu ou des frontières. 
L’interférence entre la propagation des ondes et les interfaces peut alors donner lieu à un nouveau 
type d’ondes différent de ces ondes de volume habituelles. On appelle ‘’ondes de surface’’ ces ondes 
guidées et leur caractéristique principale est que le déplacement associé dépend de l’épaisseur du 
milieu de propagation. 
 
Les ondes de surface dans un milieu solide épais sont les ondes de Rayleigh et leur vitesse de 
propagation est bien inférieure aux ondes de volume. Mais si le milieu est de faible épaisseur, alors 
les ondes de Rayleigh des deux faces se combinent de façon symétrique ou antisymétrique pour 
donner les ondes de Lamb. On considère alors le solide comme une plaque et le premier mode 
antisymétrique correspond à l’onde de flexion. 
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Figure 50 : Ondes de Lamb symétriques (a) et antisymétriques (b). 
 
 
Les ondes de surface dans les liquides sont des ondes capillaires et/ou des ondes de gravité. Ici 
encore la propagation des ondes dépend de l’épaisseur du milieu. Les ondes capillaires présentent 
une courbe de dispersion )(kω  qui est cubique ou quartique suivant la grande ou faible profondeur 
du milieu (respectivement).  
Les ondes de gravité en milieu peu profond ne sont pas dispersives. 
En milieu profond, l’allure générale de la courbe de dispersion 
gk=ω pourrait évoquer celle d’une couche critique résonante, 
comme évoquée ci-dessus. Mais elle ne présente pas d’asymptote. 
 
Figure 51 : Dispersion d'onde de gravité en milieu liquide profond. 
 
L’onde propagée dans la membrane basilaire a été considérée suivant les études et les auteurs 
comme une onde de flexion de plaque, comme une onde capillaire, comme une onde de gravité… 
Mais nous constatons que sa propagation dispersive ne rentre dans aucune des catégories évoquées 
dans les solides ou les liquides homogènes.  
Nous nous rapprochons donc de l’analogie avec les couches critiques que l’on trouve dans les ondes 
de gravité en milieu variable ou dans les écoulements cisaillés (en physique des océans et physique 
de l’atmosphère). 
 
6.4.4 122BULa dispersion en milieu non homogène 
 
Avec des caractéristiques mécaniques variables du milieu, le problème de la dispersion devient 
extrêmement difficile à appréhender. Pourtant, si les variations du milieu sont continues et varient 
‘’lentement’’, on peut appliquer la méthode dite de ‘’l’acoustique géométrique’’ pour être inspirée de 
l’optique géométrique.  
Soit donc un milieu inhomogène mais isotrope. La condition de variation ‘’lente’’, imposée dans le 
temps comme dans l’espace, définit ainsi un temps et une longueur caractéristiques de variation qui 
doivent être inférieurs à la période T  et la longueur d’onde λ   locales définies ci-après. 
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Dans le cas qui nous intéresse, il n’y a pas de variation temporelle et la variation spatiale est 
monotone dans la seule dimension longitudinale. L’approximation de longueur d’onde petite revient à 
dire que localement, les paquets d’onde sont assimilables à une onde monochromatique plane. 
Ceci permet d’écrire l’équation d’onde à coefficients variables sous forme d’équation de Helmholtz à 
indice variable : 0
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On en déduit la relation : )()()( 222 xcxxk ω=  qui se met sous la forme iconale F17F : 
( )xxkx ),()( Ω=ω  
 C’est la relation de dispersion du milieu de propagation inhomogène.   
6.5 40BUApplication à la cochlée 
 
 
Pour la cochlée, J. Lighthill nous donne une relation de dispersion relativement simple à utiliser pour 
un modèle de section droite carrée, de côté h2 .  
Bien que la relation soit assez complexe en trois dimensions (faisant intervenir les modes transverses 
de déformation de la membrane), il conclut que le modèle en deux dimensions en est une très bonne 
approximation. Cette relation prend alors la forme : 
 
( ) ( )11² 22 −++= khkh ekhem sρω   avec )(xs  : raideur locale (volumique) de la membrane, 
               et )(xm  : masse volumique locale de la membrane. 
 
Par ailleurs, dans le ‘’tuyau élastique’’ considéré, la célérité de la forme :  
   ( )[ ] 21)(2)( −+= xDxc χρ    où ( ))(21)( 2 xshxD ⋅=   
jointe à la relation )()()( 222 xcxkx ⋅=ω  
 
nous fournit une équation qui sera ‘’adimensionnable’’ pour la similitude. 
 
 
                                                     
17 Cette équation est aussi appelée eikonale. 
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6.6 41BUConclusion et commentaires 
 
 
En conclusion, un modèle présentant une réponse similaire à celle de la cochlée doit avoir un 
comportement dispersif analogue à celui des couches critiques, correspondant aux caractéristiques 
suivantes : 
 
 
- la fréquence locale de l’onde propagée est fonction de la raideur volumétrique et de 2 types 
d’inertie ; 
- l’inertie du fluide dépend du nombre d’onde local ; 
- l’inertie de la partition et la raideur volumétrique sont indépendantes du nombre d’onde ; 
-  
Lorsque le nombre d’onde k  augmente, l’inertie du fluide devient négligeable devant celle de la 
partition et la pulsation locale xω tend vers la pulsation de résonance rω . 
 
 
On peut s’interroger sur la validité de l’analogie ‘’couche critique’’ que l’on trouve habituellement dans 
des milieux infinis (océan, atmosphère) et un milieu extrêmement confiné comme la membrane 
basilaire dans la cochlée. Nous n’avons trouvé dans la littérature ni confirmation, ni infirmation 
répondant à ce questionnement. 
 
 
Mais à l’issue de ce travail, il a été porté à notre connaissance une controverse de MacKay [98] : la 
théorie de la couche critique résonante serait impropre pour trois autres raisons. 
 Tout d’abord, en modèle bi- ou tridimensionnel, après introduction d’un amortissement et du rôle actif 
des cellules ciliées, la réponse n’a pas la forme trouvée dans la cochlée. 
Ensuite, la plage fréquentielle couverte par la théorie est inférieure à la gamme audible. 
Enfin, l’introduction de facteurs qui semblent négligeables, comme la raideur longitudinale, ramène un 
terme important dans l’équation de dispersion.  
À la place du modèle à couches critiques, MacKay propose un modèle à conversion de mode que 
nous n’avons pas eu le loisir d’examiner en détail. 
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7 6BSynthèse bibliographique sur 
la conduction osseuse 
 
7.1 42BUIntroduction 
 
Comme nous l’avons souligné au chapitre 3 (cf. 3.1), l’appellation ‘’conduction osseuse’’ est impropre 
puisque la transmission de l’excitation d’une masse osseuse se fait par des voies multiples. En effet, 
la tête est soumise en permanence à un bain sonore qui va affecter l’ensemble de la boîte crânienne, 
contenant et contenu, soit par voie externe, soit par diverses voies internes. Il semble que toutes ces 
voies aient fait l’objet d’investigations et l’on peut recenser : 
• les vibrations des sections cartilagineuses de l’oreille externe incluant le pavillon et le canal 
auditif sur le tiers de sa longueur. 
• les vibrations transmises directement à l’os mastoïdien via le ligament annulaire du tympan 
• le signal transmis par la chaîne ossiculaire, voie classique en conduction ‘’normale’’ aérienne. 
• les excitations internesF18F telles que voix, respiration, bruits organiques, flux sanguin, 
transmissions d’impacts sur les os ou les dents. Les routes empruntées seront alors solides, 
liquides ou aériennes. 
 
Dans le contexte O.R.L., la conduction osseuse est un phénomène empiriquement connu qui sert, 
depuis l’aube de l’audiométrie, à conclure sur le fonctionnement de l’oreille interne. 
Mais, du point de vue théorie de l’audition, pour Corso [99] ces notions sont insuffisantes et le 
physicien doit se poser des questions : l’approche audiométrique présuppose que la réponse 
cochléaire est la même par les deux modes d’excitation aérienne et osseuse. En fait, bien que les 
phénomènes ne soient pas encore complètement élucidés, un relatif consensus existe à ce jour. Nous 
l’abordons dans l’étude bibliographique qui suit. 
 
7.2 43BUEtat des connaissances 
 
7.2.1 123BULes vibrations de la tête   
 [100], [101],[102],[103],[104],[105],[106],[107],[108],[109] 
On distingue trois principaux modes de vibrations correspondant à des plages fréquentielles définies 
par les résonances. 
1. aux basses fréquences, l’ensemble de la tête vibre en bloc, en translation pour la plupart des 
auteurs (Békésy, Franke, Zwislocki, Kirikae). La masse effective est inférieure à la masse 
statique pour Békésy qui précise que la tête est excitée de façon similaire en champ libre ou 
par un vibrateur en contact direct. Pour Stenfelt, Håkansson et al, le mouvement est 
déterminé par la géométrie du crâne avec 3 translations et 3 rotations. 
                                                     
18  Depuis Békésy, on a coutume de considérer l’ensemble de l’oreille moyenne + externe comme une 
extraordinaire ‘’machine à faire le silence’’ car, en l’absence d’anomalie fonctionnelle, les diverses source 
mentionnées ci-dessus ne sont pas audibles. 
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2. pour des fréquences moyennes, inférieures à la première résonance, on a une ligne modale 
(avec opposition de phase entre le front et l’arrière de la tête : Békésy). 
 
3. pour les fréquences supérieures à la première résonance, plusieurs lignes modales 
apparaissent à la surface du crâne. On est en présence d’une propagation qui dépend des 
caractéristiques de l’os. Sur la voûte crânienne où l’os est mince, il apparaît un mélange 
d’ondes de flexion, d’ondes longitudinales et transverses. Dans la partie dense et épaisse à la 
base du crâne, la propagation est considérée comme longitudinale, non dispersive. Enfin, 
Stenfelt et al indiquent que la pyramide pétreuse vibre presque comme un corps rigide. 
La première plage fréquentielle s’étend jusqu’à une valeur difficile à déterminer (250Hz à plus de 
500Hz). 
De même, les fréquences de résonance ont été recherchées par tous les auteurs et les résultats 
divergent grandement. Les principales raisons sont : le faible nombre d’échantillons disponibles, les 
conditions expérimentales (crâne sec, ou rempli d’eau, de gélatine, etc…) et la très grande disparité 
des échantillons (forme du crâne, épaisseur et densité de l’os). La valeur de la première résonance 
est située entre 800Hz et 1800Hz et on trouve ensuite jusqu’à 19 autres fréquences de résonance. 
Les plus récents travaux déterminent la résonance à l’aide de l’impédance locale d’entrée en une 
multitude de points. 
 
 
Figure 52 : plages fréquentielles des modes vibratoires de la tête humaine 
 
Les vitesses de propagations de l’onde de déformation sont aussi données avec une grande 
diversité : 100m/s à 580m/s suivant les épaisseurs d’os et les positions de mesure (base ou sommet 
du crâne).  
Si quelques auteurs ont annoncé une propagation dispersive (Franke), la majeure partie des études 
révèle une linéarité de la transmission et des résultats cohérents avec les ondes de flexion d’une 
sphère élastique (Békésy, Zwislocki). 
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7.2.2 124BULes voies d’excitation 
  [110], [111], [112], [113], [114], [3], [115], [116], [13], [117] 
A ce jour, on répertorie cinq voies différentes d’excitation mises empruntées par la ‘’conduction 
osseuse’’ : 
• son radié dans le conduit auditif et la caisse tympanique, 
• inertie de la chaîne ossiculaire par rapport à l’oreille interne, 
• inertie du fluide cochléaire par rapport à la coque osseuse, 
• compression (expansion) de l’os pétreux encapsulant la cochlée, 
• transmission due au fluide cérébrospinal via les aqueducs, ou d’autres routes. 
 
Nous commençons par un petit récapitulatif historique avant d’aborder chacun de ces points en détail. 
Békésy reprend en 1932 le concept de 
conduction osseuse compressionnelle évoqué 
par Herzog et Krainz (cités par Tonndorf). Il y 
ajoute l’inertie des osselets par rapport à l’os 
temporal et la cochlée puis ultérieurement 
l’influence de l’articulation lâche de la mâchoire 
inférieure qui possède sa propre résonanceF19F et 
qui génère des vibrations dans les masses 
cartilagineuses du canal auditif.  
En 1950, Wever (cité dans [3]) ajoute un autre 
effet inertiel dû au déplacement relatif du fluide 
par rapport à la coque cochléaire. Legouix et 
Tarab concluent à l’action simultanée des deux 
mécanismes d’inertie avec disparition de la 
réponse quand ces deux composantes sont en 
opposition de phase. 
 
Figure 53 : Vecteurs d'influence en conduction osseuse, d’après Békésy en 1954 [103]. 
 
Plus tard (1958) Ranke introduit le terme de ‘’3ème fenêtre’’ pour désigner toutes les ouvertures 
cochléaires autres que les fenêtres ovale et ronde. Cela inclut les deux aqueducs ainsi que tous les 
canaux neuraux et vasculaires. Tonndorff (1966) évoque la possibilité de transfert d’énergie dans les 
tissus mous et le crâne par l’aqueduc cochléaire. Récemment, Freeman, Sohmer et al , et Seaman 
ont confirmé une action par la voie du fluide cérébrospinal. 
                                                     
19 Fréquence inférieure à 200 Hz. 
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Soulignons enfin que pour tous ces chercheurs, une évidence apparaît sur la composition vectorielle 
de ces différentes actions, expliquant le rehaussement ou la disparition de la sensation auditive dans 
certains contextes. 
 
7.2.2.1 157BContribution de l’oreille externe : 
 
Pour des fréquences inférieures à 2kH, la majeure partie de la sensation auditive est due à la pression 
produite dans le canal auditif externe qui se comporte comme un filtre passe-haut. 
A condition que l’oreille soit ouverte, une stimulation sur la mastoïde contribue assez faiblement à la 
conduction osseuse. A contrario, à basse fréquence si l’excitation se fait sur le front, la réponse est 
plus importante.  
Dans une oreille fermée, on obtient une importante contribution : c’est le phénomène d’occlusion. 
Confiné aux basses et moyennes fréquences, il a été décrit dès 1827 par Wheatstone pour expliquer 
l’augmentation de la sensation auditive en conduction osseuse lorsque le canal est obturé. Il n’y a plus 
alors de filtre et le phénomène met en cause la résonance du canalF20F qui chute d’un octave lorsqu’on 
passe du tuyau ouvert ( 2λ=l ) au tuyau fermé ( 4λ=l ). Mais c’est une théorie approximative car 
les caractéristiques sont difficilement quantifiables : la plage fréquentielle et le niveau d’élévation 
dépendent du type et de la position de l’occlusion. 
 
7.2.2.2 158BInertie ossiculaire : 
 
Il semble qu’aux plus basses fréquences tous les sites ossiculaires suivent le mouvement du 
temporal. Aux fréquences moyennes, la cochlée répond à une excitation par inertie : on est en 
présence d’un système masse-ressort classique (avec éventuellement des effets visqueux) qui a ses 
vibrations propres indépendantes de celles de l’os environnant la cochlée. Cette contribution est 
relativement modérée. Toutefois, la modification des caractéristiques mécanique de la chaîne de 
transmission a été très souvent étudiée par des observations cliniques et expérimentations in situ. Elle 
donne lieu à des variations flagrantes de la réponse auditive. 
 
7.2.2.3 159BInertie du fluide cochléaire : 
 
Cette contribution est considérée comme déterminante jusqu’à 4 kHz. 
Il s’agit d’un mouvement qui dépend du fluide et des ‘’issues’’ de la cochlée : les fenêtres, les 
aqueducs, les fibres nerveuses, les veines et micro canaux… Tous ces canaux peuvent affecter le flux 
aussi sûrement que les compliances des fenêtres ronde et ovale. De fait, les anomalies ou 
pathologies de l’oreille moyenne, modifiant les impédances des fenêtres ont donné lieu à de 
nombreuses études. Ceci est à rapprocher du phénomène dit de ‘’fenestration’’ (naturelle ou 
chirurgicale [118], [119], [120]) qu’est la déhiscence du canal semi-circulaire supérieur qui améliore la 
réponse en conduction osseuse et a été utilisé à des fins de réhabilitation de la fonction auditive. 
L’explication est mal connue et peut impliquer l’activation des organes vestibulaires et/ou accroître la 
                                                     
20 L’ensemble de la conque et du conduit auditif a une fréquence de résonance voisine de 2,5 kHz. 
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différence d’impédance entre les zones vestibulaire et tympanique, jouant ainsi le même rôle qu’une 
modification d’impédance de l’une des fenêtres. Pour cette dernière raison, cette anomalie a été 
classée dans la catégorie ‘’3ème fenêtre’’. 
 
7.2.2.4 160BModification de l’espace cochléaire : 
 
Plus communément nommée conduction osseuse par compression, elle est la plus ancienne voie 
identifiée et étudiée par tous les auteurs. Le fluide cochléaire étant considéré comme incompressible, 
Békésy résume ses conclusions dans le schéma ci-contre :  
 
(a) Dans une cochlée parfaitement symétrique, aucun 
déplacement de la partition cochléaire ne peut survenir. 
(b) Une différence de compliance entre les deux fenêtres conduit 
à un déplacement de la partition. 
(c) On obtient aussi un déplacement pour une différence de 
volume entre les rampes. 
 
Figure 54 :  Conduction osseuse par 
compression : Békésy cité dans [3] 
 
Elle est dénommée distorsion par Tonndorf qui illustre de la façon suivante 
le déplacement de la partition liée à la compression du labyrinthe osseux : 
 
 
 
 
 
 
 
Figure 55 : La compression vue par Tonndorf [3]. 
  (distorsion) 
 
 
 
 
Ce mode d’excitation cochléaire est donc fortement influencé par l’ensemble des ‘’3èmes fenêtres’’, 
tant dans leur volume que dans leurs propriétés de raideur mécanique. Sa contribution est avérée 
comme importante et s’exercerait principalement aux fréquences élevées, correspondant au troisième 
mode de propagation dans le crâne (7.2.1). 
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7.2.2.5 161BTransmission par le fluide cérébrospinal : 
 
Depuis une petite dizaine d’années, plusieurs expérimentations, sur l’animal et sur l’homme, ont mis 
en évidence une réponse du nerf auditif et/ou de l’aire corticale auditive à l’excitation du fluide 
cérébrospinal, y compris parfois en l’absence de toute vibration osseuse. Mais il n’y a pas 
actuellement de recul suffisant pour conclure sur la contribution de cette voie à la réponse en 
‘’conduction osseuse’’, et la route expérimentale reste ouverte… 
 
 
7.2.3 125BUComparaison entre conductions aérienne et osseuse 
  [121], [122], [4], [109], [123] 
 
7.2.3.1 162BSimilarités 
 
L’annulation de l’audition d’un son aérien par une excitation osseuse (ou l’inverse) est considérée 
comme un fait acquit et a donné lieu à diverses expérimentations, mais sur la base d’un protocole 
relativement constant. 
Dans tous les cas, se basant sur la théorie d’une combinaison vectorielle des 2 stimuli, on excite avec 
un même signal sinusoïdal par les deux voies et on recherche l’extinction de la sensation auditive par 
ajustement de l’amplitude et de la phase sur l’une des voies. Cette recherche se fait soit de façon 
subjective (chez l’humain) soit de façon objective (chez l’animal) avec mesure du potentiel 
microphonique cochléaireF21F. 
Les différentes expérimentations rejoignent la théorie pour prouver que si la conduction osseuse 
produit un gradient de pression de part et d’autre de la membrane basilaire, le schéma vibratoire de 
celle-ci est le même que pour la conduction aérienne. 
Enfin, Purcell et al [124] ont mis en évidence que les produits de distorsion des émissions 
otoacoustiques (DPOAEs) provoquées par voie osseuse sont les même que ceux obtenus par 
excitation aérienne. 
 
7.2.3.2 163BDifférences 
 
Pourtant, Rossi et al avaient évoqué une différence dans les émissions otoacoustiques évoquéesF22F 
par conduction aérienne ou osseuse.  
                                                     
21 Il est enregistré à l'aide d'une électronique placée au niveau de la fenêtre ronde, ou avec des électrodes 
bipolaires, de part à d'autre de l'organe de Corti dans les rampes vestibulaire et tympanique. Produit sans latence 
par les cellules ciliées externes, il suit la fréquence de stimulation sous forme de variation oscillante (composante 
phasique). Sans seuil, son amplitude est proportionnelle à l'intensité des niveaux sonores modérés. Il est à 
l'origine de la détection des otoémissions [150]. 
 
22 Les émissions otoacoustiques (OAEs) spontanées sont considérées comme une expression du mouvement 
naturel et permanent des cellules ciliées externes. Les émissions otoacoustiques provoquées sont la réponse de 
l’oreille interne à une excitation harmonique. 
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Des distorsions ont aussi été signalées à basses fréquences (inférieures à 500 Hz), suffisamment 
importantes pour affecter des résultats audiométriques. De même, la persistance d’un second 
harmonique [111], voire d’un troisième [107] aux niveaux supérieurs à 70 dB est signalée pour des 
excitations inférieures à 2 kHz. 
 
7.2.3.3 164BInvestigations récentes 
 
Des mesures comparatives de niveau de conduction 
entre la voie aérienne (AC) et la voie osseuse (BC) 
donnent un résultat sensiblement linéaire (écart de 6 à 
10 dB) sur une plage dynamique de 30 à 80 dB, bien 
que l’écart se réduise (4-5 dB) aux fréquences élevées 
(1 à 4kHz) pour la même dynamique. 
Les résultats sont similaires, que les mesures 
s’appliquent à des sujets normo- ou mal-entendants 
[121].  
Les écarts mentionnés ici semblent corroborer les 
résultats théoriques obtenus par Neely [12] : 
paragraphe 3.2.2.  
 
Figure 56 : Niveaux comparés BC/AC.  
 
Stenfelt et al reprenant toutes ces conclusions ainsi que celles déjà anciennes de Békésy, Lowy, 
Wever, Bray et Lawrence, Khanna et al, Zwislocki, Tonndorf, concluent de la façon suivante : 
La distorsion non linéaire, si elle n’apparaît pas dans un éventuel problème de couplage tête-
vibrateur, peut survenir dans les tissus mous ou le tissu osseux. De même, les différences mesurées 
par ABR (Auditory Brainstem Response) peuvent s’expliquer par un filtrage à travers la tête humaine. 
Pour ces raisons, des mesures d’annulation sont effectuées directement sur l’implant en titane d’un 
BAHA (voir ci-dessous les applications de la conduction osseuse). 
Les expérimentations habituelles sont conduites à une seule fréquence, pas avec un son complexe. 
Le nouveau protocole [4] consiste à simultanément 2 fréquences différentes, ou à annuler une 
fréquence en présence d’une autre excitation. Les fréquences sont supérieures à 2 kHz pour éviter le 
phénomène d’occlusion. Mais les résultats ne permettent toujours pas de conclure. 
Une hypothèse nouvelle est malgré tout formulée dans [122] : la membrane basilaire serait excitée 
non seulement par voie hydrodynamique, mais aussi par la vibration inertielle de la lame spirale 
osseuse qui pourrait contribuer partiellement à la réponse en conduction osseuse, principalement aux 
fréquences élevées car sa fréquence de résonance se situe au voisinage de 7 kHz. Les nouveaux 
modèles se doivent donc d’introduire une lame osseuse flexible et non rigide. 
Actuellement, les modèles micromécaniques les plus sophistiqués de la cochlée prennent en compte 
l’ensemble de la rampe médiane en détaillant la participation des divers éléments de l’organe de Corti. 
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7.3 44BUConduction osseuse et perception ultrasonore 
 
En 1946, dans le rapport final du British Intelligence Objectives Subcommittee n° 606, Combridge et 
Ackroyd rapportent les travaux du Dr. R. Maass (1945) signalant la perception de signaux de 50 kHz 
(et jusqu’à 150 kHz, chez les jeunes) administrés par conduction osseuse. Depuis, divers chercheurs 
ont mis en évidence la perception des ultrasons par l’oreille humaine (Deatherage et al [125], Corso 
[99]…). Peu de théories sont proposées pour expliquer ce phénomène… 
Le sujet est resté de peu d’intérêt, la perception semblant invariante suivant la fréquence du stimulus 
ultrasonore. 
 
Il est repris avec insistance à la fin des années 80 par une équipe américaine (Lenhardt et al [126]) 
qui met en évidence la perception d’une ‘’différence’’ lors d’un balayage fréquentiel ascendant ou 
descendant et qui suggère la possibilité d’appareiller les malentendants profonds ou sourds à l’aide 
d’une prothèse délivrant, par voie osseuse, une porteuse ultrasonore modulée en amplitude par un 
signal de parole. L’idée est brevetée en 1991 [127], mais depuis cette époque le projet semble être 
toujours à l’étude (HiSonic HD) et le phénomène reste inexpliqué. 
Cette équipe de chercheurs s’est concentrée ultérieurement sur le développement et la 
commercialisation d’un appareillage visant à soulager les acouphéniques (HiSonic TRD [128]), par la 
génération d’un signal ultrasonore masquant ou inhibant temporairement l’acouphène. 
 
Une autre équipe japonaise, s’est lancée ces dernières années dans des travaux complémentaires 
avec des études visant à mettre en évidence par électro- ou magnéto-encéphalographie, la réponse 
sur l’aire corticale à une vibration ultrasonore transmise directement aux os du crâne (Nakagawa et al 
[129], [130], [131], [132], [133] : article doté d’une abondante bibliographie). Une aide auditive 
ultrasonique pour sourds profonds semble même avoir été réalisée, du moins au stade de prototype 
[134]. 
 
Diverses théories ont été proposées sur la perception effective d’un signal sonore par les sujets 
testés. 
La cochlée serait excitée dans les premiers millimètres, donnant lieu à la perception d’un signal entre 
16 et 20 kHz, quelle que soit la fréquence utilisée (jusqu’à 120 kHz), chez les auditeurs normaux. 
Dans le cas d’une cochlée partiellement endommagée, les forts niveaux utilisés, induisant 
d’importants mouvements de la membrane basilaire, suffiraient à exciter les cellules cillées internes 
(en l’absence de tout rôle des cellules cillées externes). Cette théorie est confortée par les travaux 
japonais sur le masquage de la conduction aérienne entre 8 et 16kHz induit par un signal ultrasonore 
délivré sur l’os pariétal. 
 
Dans le cas d’une destruction totale de la cochlée, le saccule est proposé comme récepteur, se 
basant sur la méthode d’écoute reptilienne et le rôle originel de cet organe, alors que la science 
actuelle ne voit le saccule et le vestibule que comme accéléromètres et détecteurs de mouvement. 
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En fait, de nombreuses études depuis les années 70 ont mis en évidence des réponses de l’aire 
corticale auditive à des stimulations vestibulaires/sacculaires, en l’absence de toute fonction 
cochléaire [135], [136]. Toutefois, une réponse corticale n’implique pas nécessairement une 
perception auditive (discussion J. M. Aran et P. Avan). 
La dernière théorie proposée par Lenhardt [137] est une démodulation par les composants fluides du 
crâne, en particulier le cerveau (avec résonance de ce dernier) entre 11 et 16 kHz et masquage de la 
réponse cochléaire à ladite fréquence. Fujimoto et al [138] concluent que cette théorie est plausible 
mais insuffisante. 
 
Stenfelt et al [121] suggèrent aussi que si la différence entre conduction aérienne et conduction 
osseuse provient effectivement d’une transmission non linéaire, cela peut expliquer une démodulation 
d’ultrasons en fréquences audibles. 
 
Enfin, il est intéressant de noter que lors d’examen Doppler des fonctions vasculaires crâniennes 
(avec rayon focalisé au centre du cerveau ou sur artère), certains patients ont reporté une perception 
sonore [139]. Ceci est à rapprocher des nombreux témoignages sur des cas de perception d’ondes 
électromagnétiques sur lesquels la recherche ne s’est encore que très peu penchée. 
 
7.4 45BUConduction osseuse et applications 
 
Les applications de la conduction osseuse sont nombreuses. Nous avons déjà signalé l’importance de 
son usage en audiométrie. On a aussi utilisé pendant longtemps des prothèses auditives avec un 
vibrateur appliqué fortement sur l’os à l’aide d’un serre-tête ou de branches de lunettes. L’évolution 
des connaissances et de la technologie a fait naître de nouveaux usages. 
 
• Prothèse pour pertes de transmission : B.A.H.A. Bone Anchored Hearing Aid. On s’affranchit des 
problèmes de couplages entre un excitateur et la masse osseuse en implantant dans l’os une 
pièce métallique en titane qui reçoit directement l’excitation. 
 
• Prothèse à ultrasons pour déficience auditive profonde (BCUHA) : Elle a été mentionnée ci-
dessus. Depuis une quinzaine d’années, une équipe de recherche japonaise s’intéresse au 
développement de prothèses utilisant la perception des ultrasons par voie supposée osseuse et 
cette étude semble avoir un début de commercialisation. Aux Etats-Unis, malgré le dépôt de 
brevet, nous n’avons pas connaissance d’un développement ultérieur du projet dans ce sens. Si 
cette piste s’avérait empruntable, elle serait une alternative intéressante et non invasive, en 
particulier pour les cas de malentendance profonde, voire de cophose (surdité totale) d’après 
certains chercheurs. 
 
• Applications thérapeutiques : Soulagement ou suppression d’acouphènes (HiSonic).  
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• Téléphonie mobile : La thématique de la transmission osseuse est à l’étude depuis plusieurs 
années en Asie. Un prototype de téléphone avait déjà été réalisé qui consistait à se mettre un 
doigt dans l’oreille à la place de l’écouteur. Actuellement, le Japon lance le Pantech-au A1407PT 
qui n'est audible que lorsque l'appareil mobile est plaqué contre le visage de son utilisateur. Il peut 
alors transmettre la conversation téléphonique par vibration osseuse. 
 
Figure 57 : Illustration de quelques applications de la conduction osseuse 
 
  
• Écoute musicale dans l’eau (SWIM P3) : c’est un lecteur complètement étanche qui transmet le 
son par conduction osseuse à travers les os des pommettes. On voit d’ailleurs se développer chez 
de multiples fabricants le marché des écouteurs par conduction osseuse. 
 
 
• Une application novatrice assez insolite : 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figure 58 : Touched Echo : Mémorial sonore par conduction osseuse. 
   
 Touched Echo est un dispositif audio installé à Dresde (Allemagne). Il utilise la technologie de 
conduction osseuse pour écouter les sons d’un raid aérien et de bombardements qui se sont 
produits à cet endroit le 13 Février 1945. Les visiteurs du site doivent placer leurs coudes sur la 
rambarde et mettre leurs mains sur les oreilles pour entendre le raid.  
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• Applications militaires pour communication en ambiance bruyante : microphone captant les 
vibrations de la tête lors de l’émission d’un signal de parole (Sagem Défense Sécurité). Un 
exemple d’utilisation à l’Institut Saint Louis est donné dans [140]. 
 
7.5 46BUModèles existants en conduction osseuse 
 
Nous avons déjà mentionné qu’il n’existe pas, à proprement parler, de modélisation du 
fonctionnement de la cochlée en conduction osseuse. Les seules approches que nous avons 
rencontrées et déjà présentées assez succinctement sont celles de Bohear, de Böhnke, de Neely que 
nous allons examiner un peu plus en détail. 
7.5.1 126BULe modèle de NeelyU [12] 
Cette modélisation analytique est la plus ancienne (1981). On écrit que le laplacien de pression est 
nul dans le fluide cochléaire et déterminé par les conditions aux limites à savoir : des fenêtres fixes, 
des parois osseuses vibrant en phase avec une excitation sinusoïdale, une condition de couplage liée 
au déplacement de la partition cochléaire par l’intermédiaire de son admittance. L’équation 
différentielle obtenue en régime harmonique est ensuite résolue numériquement de façon assez 
simple par différences finies. 
7.5.2 127BULe modèle BohearU [80] 
Nous avons eu connaissance à la fin de notre travail de recherche d’un modèle réalisé en 2005. Il 
s’agit aussi d’une modélisation complètement numérique conçue principalement pour des applications 
pratiques audiométriques. C’est un outil de travail pour concevoir et améliorer des aides auditives de 
toutes natures, fonctionnant par conduction aérienne ou osseuse, implantables (implants cochléaires, 
implants d’oreille moyenne, BAHA) ou non. Le modèle est composé de modules représentant la tête 
(crâne et tissus mous), le cerveau, l’oreille interne, l’oreille moyenne, l’oreille externe. Le calcul se fait 
par éléments finis et les modules peuvent se coupler. L’interaction des différentes voies de la 
‘’conduction osseuse’’ peut ainsi être étudiée. Le calcul se fait par analyse modale et la réponse peut 
être analysée dans le domaine fréquentiel ou temporel. 
7.5.3 128BULe modèle de Böhnke et al U [13] 
Ce travail est basé sur une modélisation réalisée dès 1999. Il consiste en une modélisation numérique 
par éléments finis de l’oreille interne représentée par un volume liquide de forme réaliste incluant une 
plaque élastique orthotrope. Le modèle possède en frontière deux singularités représentant les 
fenêtres. La masse osseuse n’est pas prise en compte. Un signal de pression harmonique est 
uniformément réparti sur toute la frontière. Un blocage de l’une ou l’autre des fenêtres, ou les deux 
simultanément, est étudié. Les résultats de calcul sont conformes à l’observation clinique. 
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8  7BModélisation numérique     
en conduction osseuse 
8.1 47BULe modèle et les paramètres de simulation 
Le modèle numérique est strictement conforme à celui que nous avons utilisé pour la simulation en 
conduction aérienne. Les caractéristiques géométriques et les définitions spatiale et temporelle sont 
les mêmes que dans le chapitre 5. 
Ici encore, il a été nécessaire de conduire de multiples simulations en modifiant par approches 
successives les paramètres. Aussi, pour des raisons de temps de calcul, une unique forme de signal 
d’excitation a été utilisée, à savoir l’impulsion centrée sur 10 kHz et fenêtrée par une Gaussienne 
(figure 34). 
Nous n’avons retenu, pour la conduction osseuse, que les deux voies considérées comme ayant une 
influence prédominante, ainsi que cela a été montré au chapitre précédent. Il s’agit de l’excitation par 
inertie du fluide cochléaire (7.2.2.3) et de l’excitation par compression (expansion) du volume 
cochléaire (7.2.2.4).  
Dans ces deux cas, la masse osseuse est supposée vibrer en bloc et l’on ne tient pas compte d’une 
éventuelle distribution non uniforme de l’excitation sur les parois du modèle, qui serait cependant plus 
réaliste. Il faut donc répartir l’excitation sur les parois supérieure et inférieure du modèle 
bidimensionnel, l’influence des parois latérales étant négligée. 
1. En conduction osseuse par inertie, on considère que les parois vibrent en phase. Sur le schéma, 
les flèches représentent des sources de caractéristiques identiques situées en quelques points. 
Dans les simulations, une source doit être présente en chaque point de discrétisation. 
 
Figure 59 : Conduction osseuse par inertie du fluide 
 
2. A contrario, les parois sont excitées en opposition de phase en conduction osseuse par 
compression. 
 
Figure 60 : Conduction osseuse par compression. 
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Ces simulations n’ont pas encore été menées à l’époque de la rédaction de ce document. En effet, 
nous avons jugé utile préalablement de soumettre le modèle à une série de ‘’tests’’ de comportement.  
Afin d’introduire la dissymétrie évoquée comme nécessaire par Békésy, nous devons intervenir sur la 
valeur de l’impédance des deux fenêtres : impédance élevée pour la fenêtre ovale et faible impédance 
pour la fenêtre ronde. 
Ceci nous a conduits, dans un premier temps à ‘’valider’’ notre modèle en conduction aérienne avec 
des valeurs d’impédances différentes de celles utilisées précédemment. 
Dans un second temps, nous tentons de retrouver les conclusions de plusieurs observations sur le 
sens de l’onde propagée dans la partition cochléaire. En effet, elle est supposée prendre toujours son 
origine à la base de la cochlée et se propager vers l’apex, et ce, quelle que soit la position de la 
source excitatrice au sein du fluide cochléaire ou en paroi. A cette fin, nous avons mené des 
simulations avec des sources placées en divers endroits, mais toujours de localisation ponctuelle 
longitudinalement. Seule la position à l’apex est présentée ici : elle a été utilisée avec diverses 
variantes pour lesquelles nous faisons quelques commentaires. 
En dernier lieu, des excitations par la ‘’boîte osseuse’’ ont été menées : D’abord une position de la 
source de faible étendue spatiale en paroi interne puis une source au sein de l’os. 
 
Les positions de sources dont les résultats sont présentés se résument par ce schéma : 
 
 
Figure 61 : Position et extension des sources. 
 
 
 
8.2 48BUNos résultats de simulation numérique 
8.2.1 129BUEssai en conduction aérienne avec impédances de fenêtres 
 
Dans nos modélisations en conduction aérienne, la présence de l’oreille moyenne a été 
volontairement omise à fin de simplification maximale. L’extrémité correspondant aux deux fenêtres 
était représentée par un milieu de même nature que l’os mais avec des conditions aux limites 
absorbantes. 
Les valeurs des impédances de fenêtres (impédances de sortie, vues de la cochlée) ne nous sont pas 
connues. Aussi, nous choisissons des valeurs correspondant aux milieux biologiques présents. Dans 
un premier essai, nous avons attribué à la fenêtre ovale une impédance de forte valeur, arbitrairement 
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supérieure à celle de l’os. Ultérieurement, la valeur a été ramenée à celle de l’os et cette valeur a été 
conservée pour l’ensemble des essais. L’impédance de la fenêtre ronde est adaptée avec le milieu 
liquide. Un essai de simulation avec une impédance beaucoup plus faible, correspondant à l’air 
présent dans l’oreille moyenne, n’a pu aboutir : nos pas de calcul n’étaient probablement pas assez 
fins pour un milieu aérien. 
 
 
Figure 62 : Modèle avec modification des impédances de fenêtres 
   
Avec l’excitation à la base, l’onde se propage dans la membrane de ce modèle de la même manière 
que dans le modèle sans fenêtres. Dans la figure ci-dessous, on remarque cependant que, pour le 
modèle avec une impédance faible de la fenêtre ronde, le point de déplacement maximal est décalé 
vers la base. De plus l’amplitude du déplacement est accrue. 
La vue de gauche reporte les résultats obtenus dans la première série de modélisation. À droite (b) 
figurent les résultats obtenus après modification des impédances de fenêtres. 
 
 
 
Figure 63 : Comparaison du déplacement maximal dans les deux versions du modèle. 
 
8.2.2 130BUExcitation à l’apex 
 
Cette position correspond à la source 2 du schéma. 
Une onde se propage dans la partition médiane du modèle depuis l’apex vers la base. Mais on 
remarque aussi une onde de plus faible amplitude propagée depuis la base. Celle-ci régresse 
progressivement au cours de l’avancée du front d’onde issu de l’apex pour disparaître complètement 
au bout d’une durée voisine de 2,5 ms. 
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Figure 64 : Les ondes propagées, avec excitation à l’apex. 
 
 
Nous avons isolé cette onde propagée de la base à l’apex. Elle est présente sur une plage temporelle 
d’environ 700 µs à 1,7 ms. Spatialement, elle s’étend, sans pic remarquable, sur une longueur du 
modèle de 4 à 9 mm, ainsi que cela apparaît sur la figure ci-après. 
 
 
Figure 65 : Étendue spatiale de l'onde propagée depuis la base, avec excitation à l'apex. 
 
 
Il semble utile de préciser que nous avons réalisé différentes variantes de cette simulation à l’apex. 
L’excitation a été positionnée avant et après l’extrémité de la membrane, c'est-à-dire en amont ou en 
aval de l’ouverture représentant l’hélicotrème. La même simulation a été aussi conduite sans 
hélicotrème, c'est-à-dire avec la partition joignant le fond de la cavité liquide. 
Les résultats ne diffèrent pas sensiblement de celui présenté ci- dessus. Les différences portent sur 
l’étendue spatiale et la présence temporelle de l’onde propagée depuis la base. 
Les mêmes conclusion peuvent être faites sur des simulations obtenues auparavant avec un modèle 
dans lequel la fenêtre ronde avait été représentée comme une singularité du milieu à l’aide d’un fichier 
‘’crack’’. 
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8.2.3 131BUExcitation de faible étendue en paroi osseuse 
 
Sur le schéma, c’est la source 3. Elle correspond à une excitation en vitesse, comme toutes les autres 
sources, mais ici le déplacement est perpendiculaire à la paroi. 
Dans ce cas, on obtient très nettement une onde propagée de la base à l’apex, visible sur les vues 
suivantes qui représentent différents instants de simulation. 
Au temps 64 µs, on remarque la réponse dans une couche voisine de la partition médiane, mais celle-
ci  n’a pas encore répondu. 
À t = 176 µs, toute la partition est excitée et vibre. 
L’excitation est éteinte à 224 µs et on remarque qu’une onde a commencé à se propager depuis la 
base. 
Une onde rétrograde, se propageant depuis l’apex apparaît un peu plus tard : 704 µs. 
Au temps t = 5,5ms, on ne distingue plus d’onde propagée et l’ensemble de la partition est animé d’un 
mouvement de grande amplitude.  
 
 
 
Figure 66 : Quelques vues de simulation (modèle excité en mur). 
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La vue suivante fait bien apparaître que la réponse de l’ensemble de la partition a grandement décru 
après 50 pas de temps (soit 800 µs). Il reste un mouvement d’ensemble, mais on visualise bien la 
propagation des pics de réponse, s’étalant longitudinalement. On observe aussi que l’onde propagée 
n’est plus apparente après 2,5 ms environ. 
 
 
Figure 67 : Réponse spatio-temporelle à l'excitation en mur. 
 
 
La disparition de l’onde propagée depuis la base et l’apparition de mouvements d’importante 
amplitude sur tout le modèle, n’est pas aisée à localiser dans le temps. Nous avons donc sélectionné 
une durée limitée d’observation. Après des mouvements assez réguliers de type onde stationnaire du 
début, la réponse se localise bien sur une plage spatiale de 5 à 10 mm. 
 
Figure 68 : Localisation de la réponse à une excitation en paroi. 
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8.2.4 132BUExcitation au sein de l’os 
 
La simulation suivante correspond à la position de source 4. 
La représentation de la réponse spatio-temporelle a été volontairement limitée à une durée de 30 à 
200 pas de temps, soit 480 µs à 3,2 ms. En effet, en fin de simulation, des amplitudes trop 
importantes de la réponse ne permettent plus une visualisation. 
 
Figure 69 : Réponse du modèle à une excitation localisée dans la boîte osseuse. 
La partition médiane ne figure aussi que sur la première moitié de sa longueur. On remarque que la 
réponse maximale est étalée spatialement de 3 à 12mm environ. Un pic notable au voisinage de la 
position 3,5mm apparaît très tardivement (vers 7,8ms). Il serait judicieux de simuler sur une durée 
beaucoup plus longue pour vérifier s’il s’agit d’un artefact de calcul ou d’une réalité de comportement 
physique du modèle. 
Les vues suivantes représentent l’amplitude maximale de déplacement en chaque point du modèle, 
pour toute la durée de simulation (vue a) et la réponse de l’ensemble du modèle en fonction de la 
durée de simulation (vue b). On remarque bien sur cette dernière vue qu’après 200 pas de temps, la 
croissance exponentielle de la réponse globale peut correspondre à une divergence du calcul 
numérique. 
 
Figure 70 : Amplitude maximale de déplacement pour une excitation dans l'os. 
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On peut affirmer que les résultats de simulation obtenus pour cette position de la source sont 
beaucoup moins ‘’lisibles’’ que ceux obtenus dans la simulation précédente et qu’il y aurait donc lieu 
de redéfinir différemment le modèle pour ce cas, tout particulièrement la coque osseuse. 
 
8.3 49BU Conclusions sur la conduction osseuse 
 
Notre modèle numérique est encore beaucoup trop approximatif pour permettre de conclure sur les 
phénomènes physiques pouvant se présenter dans un modèle passif et de géométrie simple  de la 
cochlée. 
Le choix des paramètres a été un peu arbitraire et il serait souhaitable qu’ils soient beaucoup plus 
proches de la réalité. Ceci suppose de se rapprocher de spécialistes compétents dans le domaine. 
De plus, il est absolument nécessaire d’envisager la modélisation en trois dimensions, afin de rendre 
compte de l’aspect transversal extrêmement complexe de la rampe médiane : ouverture de 
l’hélicotrème, présence de la lame spirale osseuse et surtout forme de la membrane basilaire. 
Il faut ensuite mieux définir les conditions aux limites externes ainsi que les conditions aux frontières 
internes et envisager de modéliser simplement la présence de l’oreille moyenne. 
Une bien meilleure définition spatiale (et temporelle) est tout aussi indispensable avec des durées de 
simulation différentes. 
 
En ce qui concerne la stimulation par la coque osseuse, il peut être utile d’introduire dans le modèle 
une ‘’troisième fenêtre’’ sous la forme d’une rupture d’impédance en une position quelconque de la 
paroi osseuse. Cette expérimentation est très aisément envisageable. 
Il semble aussi qu’il soit d’un très grand intérêt d’introduire une dissymétrie géométrique dans le 
modèle, principalement en augmentant le volume de liquide en partie supérieure, correspondant à la 
rampe vestibulaire. 
. 
Mais le modèle n’est pas invalide puisqu’il nous a permis de retrouver, même sous forme assez 
grossière, des comportements attendus. 
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9 8BConclusion de ce travail de recherche 
 
 
9.1 50BUEtat d’avancement du projet à la rédaction et perspectives 
 
Rappelons tout d’abord que notre but initial était, au milieu d’une jungle de travaux de diverses 
natures, de ‘’défricher le terrain’’ afin de trouver une voie qui soit accessible à nos compétences. 
Historiquement, ce travail de recherche peut se résumer ainsi. 
La première étape a consisté en une mise à jour des connaissances déjà anciennes et une étude de 
domaines complémentaires, pour certains complètement nouveaux : mécanique des milieux continus 
et calcul numérique, entre autres. 
Nous avons ensuite procédé au choix d’un modèle qui permettait un travail sans l’assistance 
d’équipes spécialisées. Les voies choisies ont été développées jusqu’au niveau de nos possibilités. 
Ce travail n’est donc pas terminé et il appelle d’une part un affinement des voies empruntées et 
d’autre part des évolutions plus sophistiquées. 
9.1.1 133BUModélisation analytique 
Un modèle existant, très performant et suffisamment simple dans sa résolution a été proposé qui fait 
toutefois appel à des compétences mathématiques de haut niveau. Il est très souhaitable de continuer 
à explorer cette piste avec l’assistance de théoriciens chevronnés. 
9.1.2 134BUModélisation physique 
Comme nous l’avons signalé en introduction, le principal intérêt d’une maquette expérimentale serait 
une visée pédagogique. Cela nous a été suggéré au cours de ce travail et proposé comme source 
d’une collaboration possible entre équipes de recherche complémentaires. C’est pourquoi nous avons 
tenté d’explorer cette voie avec une approche très personnelle dont la faisabilité reste encore à 
confirmer. 
Simultanément, une tentative de dimensionnement de maquette a été abordée avec l’aide de Jean-
Louis Breton (du Laboratoire Phase). Mais cette approche, encore à l’ébauche n’a pas été présentée 
dans cet ouvrage. 
9.1.3 135BUModélisation numérique 
Avec notre modèle numérique, l’approche est faite pas à pas pour les caractéristiques du modèle. 
Compte tenu de la durée des simulations, cela est incompatible avec une bonne progression. De plus, 
le choix des valeurs de célérités dans la partition médiane est quelque peu arbitraire. C’est d’autant 
plus important qu’on doit envisager des vitesses d’onde propagée très faibles.  
Il est donc indispensable de travailler avec des valeurs réalistes de module d’Young et coefficient de 
Poisson évaluées afin de tenir compte de la présence des éléments ignorés de toute la rampe 
médiane. Là encore, une collaboration s’impose pour définir correctement les données numériques. 
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En conclusion, nous pouvons insister sur l’absolue nécessité de faire avancer ces trois voies d’étude 
par un travail d’équipe, comme c’est le cas dans tous les travaux que nous avons recensés. 
 
9.2 51BUApport personnel et remarques. 
Avec ce sujet très ouvert, une des grandes difficultés a été de ne pas de ne pas se perdre sur des 
voies sans issues. C’est pourquoi j’ai choisi, en accord avec mon directeur de thèse, trois approches 
classiques de recherche : analytique, numérique et expérimentale. 
Je considère ce document comme un ‘’arrêt sur image’’ à un instant donné d’une progression qui 
promet d’être longue et tout aussi passionnante qu’elle l’a été jusqu’à ce jour. 
Il m’est possible de conclure à la viabilité de ces pistes de recherche au sens où elles sont des 
ouvertures originales sur une étude plus vaste. Il m’a d’ailleurs été fait remarquer, en congrès, que la 
présentation de mon travail [141] était unique dans ce domaine. Ceci m’amène à conclure qu’il y a 
urgence à mettre des équipes performantes sur le sujet. 
Il me semble que chacune de ces voies (même partielle) aurait pu faire l’objet à elle seule d’un travail 
de thèse. Je souhaite donc que ces orientations toutes trois également intéressantes et utiles puissent 
bénéficier d’une ‘’reprise de flambeau’’. 
Si je suis un peu insatisfaite de n’avoir pas su conduire plus loin ces travaux, je sors néanmoins très 
enrichie de cette démarche dans laquelle j’espère pouvoir continuer à m’impliquer. 
 
9.3 52BU tilité pratique et réponses aux questions 
Il est, bien sûr, beaucoup trop tôt pour aborder la question de l’utilité pratique de ce travail qui n’est 
qu’une ouverture. Mais une avancée du projet permettrait d’introduire des variantes dans les modèles 
afin de répondre aux questionnements qui se sont posés dès le début de ce projet. Les réponses 
pourraient peut-être, en plus de faire avancer nos connaissances, donner des clés pour des 
évolutions technologiques ultérieures, en particulier dans la réhabilitation de la fonction auditive. 
Pour terminer, je tiens à rappeler quelques unes de ces questions en attente de réponse. 
• Quel est le rôle des impédances de sortie, ‘’vues de la cochlée’’ sur la réponse perceptive ? 
• Comment se distribue dans la cochlée une excitation appliquée dans l’os ou sur l’os ? 
• Quelles sont les voies de propagation empruntées par un signal appliqué sur le crâne ? 
• Y a-t-il des possibilités de démodulation lors d’une telle propagation ? 
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11 10BAnnexe A    
Données numériques 
 
 
 
Dans ce chapitre sont présentées quelques caractéristiques de la cochlée et plus particulièrement de 
la membrane basilaire. Ces données sont extraites de la bibliographie consultée. Comme pour toute 
investigation sur le vivant elles présentent beaucoup d’imprécision et des fourchettes de valeurs assez 
larges, voire complètement spéculatives. 
 
Pour les deux rampes cochléaire, qui sont considérées comme symétriques dans les modèles, on 
trouve, par exemple, les valeurs d’aire suivantes : 
²)(005,0029,0)( cmenxxS −=  [35] Peterson et Bogert 
)()105exp(105,2)( 256 µmenxxS −⋅−⋅=  [143] Jaffer, Kunov, Wong 
D’autres auteurs fournissent des valeurs sensiblement inférieures. La variation est exponentielle ou 
linéaire suivant les cas. L’aire décroît de la base à l’apex dans un rapport de 2 à 3. 
 
En ce qui concerne les liquides cochléaire (endolymphe et périlymphe), ils sont généralement 
considérés comme ayant des propriétés mécanique identiques et très voisines de celles de l’eau, bien 
que leur densités et viscosités soient légèrement supérieure, du fait de leur forte concentration saline. 
On adopte en général les valeurs : 
     
Pa.s10
kg/m10
3
33
−=
=
μ
ρ
 
 
 
La membrane basilaire, déroulée, peut être représentée par le schéma simplifié : 
 
 
 
Dans le tableau ci-après sont référencées quelques données numériques extraites de la littérature. 
La longueur de la membrane basilaire humaine varie, suivant les modèles de 30 à 35mm. 
L’épaisseur décroît faiblement de la base à l’apex, d’un facteur voisin de 2 (facteur 3 pour réf. [91] : 
30µm à la base et 10µm à l’apex). 
Les dimensions données pour la largeur sont très variables suivant les auteurs : (80 à 150µm) à la 
base, avec une croissance exponentielle ou linéaire jusqu’à (480 à 560µm) à l’apex. 
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 * [ ])16(65,3025,3824 27,006,164,006,022,210)( −−−− −−−+= xxx eeexxb  
 
Largeur en µm Masse surfacique Raideur Résistance (viscosité) 
base apex base apex base apex base apex Auteurs 
ou équation ou équation ou  équation ou équation 
Réf 
Peterson, Bogert x0093,0019,0 +   cm 143,0  g/cm2 xe 2910.72,1 −    dyn/cm2   35 
18000 à 1cm 250 à 3cm 
Fletcher   
Masse d’1 élément de  
longueur = largeur 
x50,031,510 +−  en g 
x94,007,510 −  
  38 
Allen     
xe 4,39102 −⋅⋅  
dyn/cm3 
  49 57 
Siebert   01,0  g/cm2  xe 5,18102 −⋅⋅     dyn/cm3 xe 25,25 −  dynes.s/cm3 47 
Lien     61,181076,4 −⋅⋅ e  dyn/cm3 2)8,0(94 +x  dyn.s/cm3 cité dans 
12 
Steele, Taber   3105,1 −⋅  g/mm2 
xe 2,010 −  N/mm3  
  xe 2910 −  dyn/cm3 
 
6102 −⋅  Ns/mm3 
 
51 
Chee Hoong Loh 80  460  xe 5,01 −  mg/mm2 xe 37,020 −  N/mm3 xe 21,03 −  µNs/mm3 142 
Nobili, Mammano * )(xb  en m  )(1047,2 2 xb−⋅  kg/m xe 83101,8 −⋅  kg/m.s2 xe 38,118,0 −  kg/m.s 64 
Skrodzka 100  500    
Module d’Young longitudinal 
00020=xE  N/m2  91 
Jaffer, Kunov, Wong )105exp(80 5 x−⋅−  µm )105exp(77,0 5 x−⋅  
en  ng/µm2 = kg/m2 
)107,3exp(101,2 44 x−⋅−⋅  
ng/µm2.ms2 = MPa/m 
= 106N/m3 
)101,2exp(63 4 x−⋅−  
ng/µm2.ms 
143 
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Nous avons mentionné dans cet ouvrage la relation de Greenwood [7], [144] : 
 Proposée en 1961, elle donne la fréquence caractéristique (CF), le long de la partition 
 cochléaire, en fonction de la distance depuis l’ UapexU. 
          )10( KACF L
ax −=  
 avec les paramètres suivants :  A  constante qui limite les hautes fréquences (Hz) 
     a    constante de pente de la courbe 
     L    longueur cochléaire en mm 
     K    constante de contrôle des basses fréquences 
 
  
Enfin, il est intéressant de donner à titre d’information la vitesse de propagation de l’onde dans la 
membrane basilaire, telle que définie par Peterson et Bogert [35] : γ
cv =    
avec 2
1
9 )]2exp(²10.28,31).[27,1exp(96,3
−−−= xfxγ  
 
  ou  xxx eee 27,155,2548,22 96,37,157,151 ≅⇒≅+= γγ  aux basses fréquences. 
Espèce Nom usuel A a K L Référence 
Homo sapiens Humain 165 2.1 1.0 35 Greenwood [53-
0-1] 
Felis 
catus/silvestris/libyca 
Chat domestique 456 2.1 0.8 25 Liberman (1982) 
Chinchilla lanigera Chinchilla 163.5 2.1 0.85 18.4 Greenwood 
(1990) 
Meriones 
unguiculatus 
Gerbille 398 2.2 0.631 12.1 Muller (1996) 
Cavia porcellus Cochon d’Inde 350 2.1 0.85 18.5 Greenwood 
(1990) 
Macaca nemestrina Macaque queue de 
cochon 
360 2.1 0.85 25.6 Greenwood 
(1990) 
Monodelphis 
domestica 
Oppossum courte queue 5821 1.0 0.564 6.4 Muller et al. 
(1993) 
Mus musculus Souris commune 960 2.04 0.85 6.8 Greenwood 
(1990) 
Rattus norvegicus Rat 7613.3 .928 1.0 8.03 Muller (1991) 
Bos taurus Vache 52.6 2.1 1.0 38.3 Greenwood 
(1961) 
Elephas maximus Éléphant 81 1.8 1.0 60 Greenwood 
(1961) 
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12       11BAnnexe B                                             
Le modèle à bifurcation de Hopf 
 
 
12.1 53B  URappel sur l’oscillateur de Van der Pol 
 
C’est un oscillateur amorti auto-entretenu. 
Lorsqu’il est libre, son équation est de la forme : 0'1" 202
2
=+⎟⎟⎠
⎞
⎜⎜⎝
⎛ −+ xx
X
xax ω  
où  0ω est la pulsation propre du système 
 x  est l’amplitude du mouvement 
 a  est un paramètre de réaction caractéristique du système (déformation) 
 X  est un paramètre de contrôle de la stabilité (amplitude maximale) 
 
Le terme d’amortissement présente ici un caractère particulier. 
S’il est positif, il y a amortissement, mais s’il est négatif on a une amplification (avec apport d’énergie 
d’une source constante). 
Le signe dépend donc de l’amplitude des oscillations : 
  si Xx > l’amortissement domine, l’amplitude décroît 
  si Xx < l’amplitude du mouvement augmente. Si le système était dans un état  
 d’équilibre, il est déstabilisé par une perturbation infime (mouvement brownien,   
 par exemple) et tend vers un régime oscillatoire permanent. 
 
On obtient dans l’espace des phases un cycle 
limite à l’allure suivante : 
 
La déformation du mouvement périodique (non 
sinusoïdal) est liée à la valeur du paramètre a . 
Le parcours fait intervenir deux échelles de 
temps distinctes. 
 
Figure 71 : Cycle limite dans l'espace des phases 
   
Lorsqu’il est forcé, son équation peut s’écrire : )exp(.'1" 202
2
tibxx
X
xax ωω =+⎟⎟⎠
⎞
⎜⎜⎝
⎛ −+  
Si le forçage est important ( b grand), il impose une régularité sur les deux échelles de temps par 
rapport à sa fréquence. 
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12.2 54B  ULa bifurcation de Hopf 
 
La réponse d’un système dynamique à un stimulus est déterminée par la nature de ses points fixes. 
On considère qu’au voisinage des points fixes, un système se comporte comme la système linéaire 
associé. 
On étudie donc la stabilité autour d’un point fixe en linéarisant par  un développement de Taylor au 
voisinage de ce point. Les valeurs propres du Jacobien associé indiquent alors la stabilité et 
l’évolution temporelle du système. 
 
12.3 55B  ULa cochlée active : 
 
Choe, Magnasco et Hudspeth  [71] ont mis en équation le système représenté par une rangée de 
stéréocils, prenant en compte le nombre de cils et les paramètres mécaniques ainsi que les canaux de 
conduction des ions calcium. Leur développement permet de conclure à la présence d’une bifurcation 
de Hopf. Le système exploite alors l’instabilité pour induire une résonance locale. 
 
 
Parameter dependence of the system’s 
eigenvalues (λ ). The eigenvalues determined 
for four values (108, 140, 220, and 300) of the 
stereociliary number, sN , are represented on 
the complex plane. The points designated B, 
C, and C demonstrate the functional 
dependence of the system on sN ; the arrows 
indicate the progression of eigenvalues with 
increasing values of this parameter. The 
angular frequency at the Hopf bifurcation for C 
and C, 1000,32 −± s , corresponds to a characteristic frequency of kHz5~ . Point D, which represents 
the conservation of state probability in the channel-gating cycle, remains at the origin. The conjugate 
pair A  and A  are independent of sN  and also appear stationary. An additional conjugate pair of 
eigenvalues, those farthest to the left, have been omitted to permit display of the remaining points on 
an informative scale. The system is characterized by an eighth-degree characteristic polynomial that 
precludes a closed form for the eigenvalues… 
Figure 72 : Bifurcation du système (d’après [71]) 
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Le développement analytique suivant reprend assez fidèlement celui de Camalet, Duke, Jülicher et 
Prost [73], [76]. 
Le rôle actif d’amplification est dû à la déflexion des rangées de stéréocils des cellules ciliées. Chaque 
stéréocil contient un système dynamique générateur de force qui est maintenu au seuil d’instabilité. 
Les rangées de cils représentent donc une batterie d’oscillateurs auto-accordés. 
 L’analyse de la stabilité de ces oscillateurs révèle des bifurcations de Hopf pour des valeurs de 
paramètres dans la gamme physiologique (voir ci-dessus). Ces bifurcations vont conditionner le 
comportement du système qui passe d’une réponse oscillatoire amortie à une oscillation spontanée à 
cycle limite. 
Le paramètre de contrôle C est lié à la concentration en ions +2Ca . Le système est stable pour 
cCC >  au-delà d’une certaine valeur critique du paramètre. Pour cCC < , le système oscille 
spontanément. À la valeur critique cCC = , on a une bifurcation de Hopf. 
Si l’on s’intéresse à la réponse d’une rangée de cils à un stimulus de fréquence angulaireω  donnée, 
le déplacement peut s’exprimer par une série de Fourier ∑= n tinnextx ω)(  d’amplitude nx complexe. 
Au voisinage de la bifurcation, le mode 1±=n est dominant et la réponse à une force sinusoïdale 
titi efeftf ωω −−+= 11)( peut s’exprimer par un développement dont le premier terme non-linéaire est 
cubique (par raisons de symétrie). 
...1
2
111 ++= xxBAxf  où ),( CA ω  et ),( CB ω sont complexes. 
 
Le point de bifurcation est caractérisé par le fait que A s’annule à la fréquence critique 0),( =cc CA ω . 
• Pour cCC < , en l’absence de forces extérieures, le système oscille avec : 
 
c
c
C
CC
Xx
−= 221 où X est une valeur caractéristique. 
• Pour cCC = , la réponse à un stimulus de fréquence critique est d’amplitude : 311311 fBx −≈  
Le gain est alors 321
1
1 ~ −f
f
x
qui devient très grand pour 1f faibleF
23
F. 
 
Loin de la fréquence critique, on peut écrire le terme linéaire )(),( cc ACA ωωω −= . L’amplification 
reste importante tant que ce terme ne dépasse pas le terme cubique. 
Lorsque 
1
3
1
3
2
1
A
Bf
c
⋅>>−ωω  la réponse est linéaire avec ( ) 1
1
1 A
f
x
cωω −=  et le gain devient 
indépendant de l’intensité du stimulus. 
 
Le modèle de feedback proposé pour maintenir le système automatiquement à proximité de la 
bifurcation est le suivant : On suppose que le paramètre de contrôle décroît tant que le système 
n’oscille pas. Après un certain temps, les conditions critiques sont atteintes et des oscillations 
spontanées apparaissent. Ces oscillations provoquent l’accroissement du paramètre de contrôle, ce 
qui tend alors à restaurer la stabilité. 
Pour un développement mathématique plus poussé, on pourra se référer à Balakrishnan [145] ou 
Choe et al [71]. 
                                                     
23 Ce résultat est à rapprocher de résultats expérimentaux obtenus par Ruggero et al [151] qui obtiennent :
2,04,0
11 ~
±
fx . 
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13    12BAnnexe C              
Les fonctions de Green  
 
Dans cette partie, la formulation mathématique diffère un peu de celle adoptée dans l’ensemble du 
document. Un point X est repéré par un vecteur et les vecteurs sont représentés par vr au lieu de v . 
Une définition des fonctions de Green a été donnée au paragraphe 4.3.2 
 
13.1 56B  UApplication à l’équation des ondes 
 
On se place en espace illimité, avec un repère cartésien. 
 
Pour l’équation des ondes non homogène )(),(1 2
2
2
0
tftxp
tc
=⎟⎟⎠
⎞
⎜⎜⎝
⎛ Δ−∂
∂ r
la fonction de Green est une 
solution de l’équation d’onde non homogène, dont le second membre correspond à une source 
ponctuelle localisée en 0x
r
, émettant une impulsion à 0t  : 
)()(),,,(1 00002
2
2
0
xxtttxtxG
tc
rrrr −−=⎟⎟⎠
⎞
⎜⎜⎝
⎛ Δ−∂
∂ δδ   (E 5) 
Elle est fonction de 6 variables d’espace et 2 variables de temps. 
Si la source émet un signal )(tf harmonique tel que )exp()( titf ω−−= , on obtient dans le domaine 
fréquentiel : 
)exp(
4
1),(ˆ 0
0
0 xxikxx
xxG rrrrrr −−= π  
Cette fonction présente une singularité : 
04
1
xx rr −π  quand x
r
tend vers 0x
r
. 
 
13.2 57B  UThéorème de Kirchhoff (Helmholtz-Huygens ?) 
 
Le théorème de Kirchhoff permet d’affirmer  que si l’équation des ondes est satisfaite par le champ de 
pression dans un domaine D de l’espace avec une fonction de Green telle que (E 5X) X, alors le champ 
de pression, en un point d’observation xr et à t donné, est entièrement déterminé par : 
¾ les valeurs initiales du champ de pression et de sa dérivée/temps dans tout le domaine 
¾ les valeurs de la pression et de sa dérivée normale sur les frontières du domaine 
¾ le terme source volumique 
 
En régime fréquentiel, avec la fonction de Green ( ) )(),(ˆ 002 xxxxGk rrrr −=+Δ δ , répondant à l’équation 
de Helmholtz avec terme source )(ˆ xq r , le champ de pression s’exprime : 
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∫∫∫∫∫ +⎟⎟⎠
⎞
⎜⎜⎝
⎛
∂
∂−∂
∂=
DS
dVxxGxqdS
n
xp
xxG
n
xxG
xpxp 0000
0
0
0
0
0
0 ),(ˆ)(ˆ
)(ˆ
),(ˆ
),(ˆ
)(ˆ)(ˆ rrr
rrrrrrr
 (E 6) 
Le problème est ramené à la résolution d’une équation intégrale. 
 
L’équation (E 6X) X contient en même temps le terme de sources et les conditions aux limites qui sont 
remplacées par une ‘couche’ de sources monopôlaires (conditions de Dirichlet homogènes) ou 
dipôlaires (conditions de Neumann homogènes). Des conditions mixtes peuvent aussi être 
considérées. 
Le champ émis par chacune de ces sources est le champ élémentaire d’une source ponctuelle de 
débit unitaire, exprimé à l’aide de la fonction de Green. 
 
13.3 58B  URayonnement d’une surface plane 
 
On cherche à déterminer le champ rayonné par une surface plane 0S dont on connaît la vitesse 
normale de vibration, supposée harmonique : )exp()(ˆ),( 000 tixVtxV ωrr = .  
La surface rayonnante est située en 0=z  et coïncide avec le plan ),( yx . 
 
La condition cinématique de continuité des vitesses normales à l’interface surface plane/fluide impose 
pour condition sur la vitesse vr des particules de fluide en 0=z  : )(ˆ)(ˆ 000 xVzxv rrrr =⋅  
La dérivée normale de la pression est imposée par le mouvement de la surface 0S . L’équation d’Euler 
( ρ  : masse volumique du fluide) projetée sur l’axe z  permet d’écrire :   
)(ˆ
ˆˆ
00 xViz
p
n
p rωρ=∂
∂=∂
∂
   (E 7) 
Mais la pression à la surface (condition à la frontière) n’est pas connue. Le théorème de Kirchhoff 
n’est donc pas directement applicable. La solution consiste à utiliser une fonction de Green dont la 
dérivée normale est nulle sur la frontière (condition de Dirichlet homogène).  
 
On cherche donc la fonction de Green décrivant le champ rayonné par une source ponctuelle située 
en ),,( 1111 zyxx =r en présence d’une surface rigide parfaitement réfléchissante située en 0=z . 
On utilise alors la méthode des images. En présence d’une surface plane parfaitement réfléchissante, 
le champ total résulte du champ en l’absence de la surface et de celui émis par la source image 
symétrique de la source réelle par rapport à la surface. 
 
Soit ),,( 1112 zyxx −=r ce point symétrique de 1xr par rapport au plan ),( yx . Les 2 sources ponctuelles 
1x
r
et 2x
r
repèrent le point 0x
r
de 0S . 
La fonction de Green en un point quelconque xr s’écrit : 
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)exp(
4
1)exp(
4
1),(ˆ 2
2
1
1
xxik
xx
xxik
xx
xxG S
rrrrrrrrrr −−
−+−−
−= ππ  
En faisant tendre 1z vers zéro, la dérivée normale de cette fonction de Green est bien nulle. 
La fonction de Green est alors : )exp(
2
1),(ˆ 0
0
0 xxikxx
xxG rrrrrr −−
−= π   (E 8) 
En reportant dans (E 6X) X et avec (E 7X)X on obtient l’intégrale de Rayleigh : 
000
0
0 )(
)exp(
2
)ˆ(ˆ
0
dSxV
xx
xxikixp
S
rrr
rr
∫∫ −
−= π
ωρ
 (E 9) 
 
 
13.4 59B  UEn milieu fini 
 
 
A l’intérieur d’un domaine fini D délimité par une surface fermée )(S , on utilise à nouveau la méthode 
des images pour les parois. La normale est orientée à l’extérieur du domaine.  
Nous reprenons la formulation (E 6X) X, valable à l’intérieur du domaine (volume −V ) et à l’extérieur du 
domaine ( +V ) avec un changement de signe sur l’intégrale de surface. 
∫∫∫∫∫ ±+⎟⎟⎠
⎞
⎜⎜⎝
⎛ −∂
∂±=
VS sd
dVxxGxqdSxxxG
n
xxG
xxp 000000
0
0
0 ),(ˆ)(ˆ)(),(ˆ
),(ˆ
)()(ˆ rrrrrr
rrrr μμ  
 
On peut écrire, pour l’ensemble de l’espace ( +− + VV ) : 
 ∫∫∫∫∫ +− ++⎟⎟⎠
⎞
⎜⎜⎝
⎛
∂
∂−∂
∂=
VVS
dVxxGxqdS
n
xp
xxG
n
xxG
xpxp 0000
0
0
0
0
0
0 ),(ˆ)(ˆ
)(ˆ
),(ˆ
),(ˆ
)(ˆ)(ˆ rrr
rrrrrrr
  
où −+ −= ppdμ  et n
p
n
p
S ∂
∂−∂
∂= −+μ sont les sauts de p et de sa dérivée normale sur la frontière. 
Cette équation est intégrable par la théorie des potentiels de couches… 
 
En un point proche du point source, le champ décrit par la fonction de Green se comporte comme 
celui d’un monopôle en milieu infini. Il ne dépend pas de la direction de 0xx
rr − . La fonction de Green 
présente une singularité au point 0xx
rr = . 
En 3D, on a : 
0
0 4
1),(
xx
xxG rrrr −−→ π  quand 0xx
rr →  
En 2D : 00 ln2
1),( xxxxG rrrr −−→ π  quand 0xx
rr → . 
En milieu fini 2D, la méthode des images nous donne : 00 ln
1)( xxxxG rrrr −−=− π  
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13.5 60B  UApplication à notre modèle 
 
Dans notre problème, le fluide étant considéré incompressible, on n’a plus à résoudre l’équation des 
ondes. L’étude se ramène simplement au laplacien du potentiel des vitesses mais la résolution est 
identique. 
Le développement ci-dessus tient compte de conditions aux frontières homogènes pour résoudre 
l’équation des ondes non homogène. Par la même méthode, on peut résoudre le problème homogène 
avec conditions aux limites inhomogènes. Enfin, le cas plus général du problème et des conditions 
aux limites non homogènes se résout par superposition des cas précédents. 
 
Cette méthode est donc tout à fait adaptée à l’étude qui nous intéresse dont la difficulté majeure est la 
prise en compte des conditions aux frontières. 
 
Références : [146], [147] 
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14     13BAnnexe D                        
La théorie de Lighthill en détail 
 
 
14.1 61B UPropagation des ondes dans le fluide 
 
L’amortissement dans la cochlée étant considéré négligeable, la partition cochléaire est assimilée à 
une simple membrane élastique. Chaque rampe cochléaire est ainsi considérée comme un canal 
élastique rempli de liquide, siège de la propagation d’une onde plane : on néglige l’énergie cinétique 
liée aux composantes transverses de vitesse. 
Les valeurs de vitesse, surpression et masse volumique du fluide sont donc uniformes dans chaque 
section droite, d’aire A . 
 
Le phénomène est isentropique : ( ) ( )pSp ρρ =,  et dans notre simplification du problème le modèle 
au repos est supposé de section constante sur toute la longueur. Toutefois l’une des frontières étant 
déformable, on aura : )(),( pAxpA =  
On pose 0)0( ρρ =  et  0)0( AA =  
 
14.1.1 136B  UThéorie du canal élastique. 
 
 Notre problème étant linéaire, Ul’équation d’EulerU s’écrit : 
   
x
txp
t
txv
∂
∂−=∂
∂ ),(),(
0ρ  (E 10) 
UL’équation de continuitéU est influencée par les variations (très faibles) de A . 
On a dans un volume unitaire Adx  : 
- augmentation de la masse pendant une durée dt  : 
   ( ) ( ) dtdxA
t
dtdxA
t
dt
t
m ⋅∂
∂=⋅∂
∂=⋅∂
∂ ρρ  
- différence entre masse entrante et masse sortante : 
 
( ) ( ) dxdt
x
vAdxdt
x
vAdx
x
dtvAdtvAdtvA ⋅∂
∂−=⋅∂
∂−=⎥⎦
⎤⎢⎣
⎡
∂
∂+− 00ρρρρρ   
La conservation de la masse est donc : 
( )
000 =∂
∂+∂
∂
x
vA
t
A ρρ  ou, avec les hypothèses de départ 
00000 =∂
∂+∂
∂⋅∂
∂+∂
∂⋅∂
∂
x
vA
t
p
p
A
t
p
p
A ρρρ  qui après division par 00 Aρ  peut s’écrire : 
( ) 0),(),( =∂
∂+∂
∂+
x
txv
t
txpDχ    (E 11) 
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Par élimination de la vitesse entre (E10X) X et (E11), il vient :    ( )
²
²
²
²1
0 t
pD
x
p
∂
∂⋅+=∂
∂⋅ χρ  
Finalement, en posant 
 ( )
²
1
0 c
D =+χρ   (E 12) 
on retrouve la forme classique de l’équation d’onde ²²²² 2 tpcxp ∂∂=∂∂ − , avec une vitesse de 
propagation de l’onde dans le tuyau élastique qui dépend de deux paramètres : 
le coefficient de compressibilité du fluide : 
dp
dρ
ρχ ⋅= 0
1
 
la distensibilité du tuyau : 
dp
dA
A
D ⋅=
0
1
 
 
14.1.2 137B  UApplication à la cochlée 
 
Dans le cas de la cochlée, deux canaux élastiques (rampe vestibulaire et rampe tympanique) sont 
adjacents. 
La cochlée étant assimilée à une enceinte de 
volume global constant, à chaque instant la 
somme (algébrique) des variations volumiques 
des deux fenêtres et de la partition cochléaire 
doit être nulle. On raisonne donc sur le débit 
volumiqueF24F de fluide : 
 ),()(),,( txvpAtxpJ ⋅=  
La valeur moyenne de ce flux pour l’ensemble des deux rampes est 2)( tv jjJ += .  
Dans chaque rampe l’écart par rapport à cette moyenne s’écrit 2)( tv jjj −= . 
On définit de la même manière la moyenne P  et les variations autour de cette moyenne p  de la 
pression. On peut alors écrire : 
- dans la rampe vestibulaire  jJjpPp vv +=+= ;  
- dans la rampe tympanique  jJjpPp tt −=−= ;  
La réponse de la partition cochléaire est induite par la différence de pression de part et d’autre, soit :  
ppp tv 2=− .  
Les deux rampes ont des variations de section A  opposées et proportionnelles à cette différence de 
pression. La valeur de la distensibilité, définie en fonction de cette différence de pression, est alors 
doublée, par rapport au cas précédent. 
 
Les équations précédentes (10 X)X et (11) deviennent : 
                                                     
24 Flux du champ de vitesse à travers la section droite considérée. 
Figure 73 : Principe du double canal élastique 
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 pour les valeurs moyennes x
PA
t
J
∂
∂−=∂
∂
00ρ
  et  
00 =∂
∂+∂
∂
t
PA
x
J χ
   
 
 pour les valeurs variables  
x
pA
t
j
∂
∂−=∂
∂
00ρ   et  ( ) t
pDA
x
j
∂
∂+=∂
∂− 20 χ  (E 13) 
 
Les deux premières équations nous donnent l’équation d’une onde propagée à la vitesse du son dans 
le fluide ( ) 2100 −= χρc  
 
Avec les valeurs variables, on a une onde lente ( )[ ] 212 −+= Dc propagéeonde χρ  dépendant 
principalement des caractéristiques mécaniques de la membrane basilaire… En effet, le fluide étant 
proche de l’eau, son coefficient de compressibilité est voisin de 110105,4 −−⋅ Pa .  
A contrario, la distensibilité de la membrane présente des valeurs allant de 15102 −−⋅ Pa  à la base où 
elle est plus rigide, jusqu’à 12108 −−⋅ Pa  à l’apex.  
 
La compressibilité χ  est donc négligeable devant l’élasticité de la membrane. Le fluide étant alors 
considéré comme incompressible, le laplacien de pression est nul : 0=Δp . 
 
14.2 62B  URéponse de la structure 
 
La pulsation de résonance est définie classiquement par : 2
1
)( ⎟⎠
⎞⎜⎝
⎛= inertie
raideurxω  
Le terme de raideur doit inclure les contributions de toutes les sources tendant à ramener le système 
dans sa condition initiale. 
Le terme d’inertie doit tenir compte de toutes les masses mises en mouvement, donc du fluide. 
 
Si on pose :  V = variation de volume local, par unité de longueur (dimension L² ) 
 s = raideur volumique ( -2-3TML ) 
 m = terme d’inertie équivalent à une masse volumique 
On peut écrire localement la valeur de l’énergie ( -2MLT ) : 
       
2
2
1²
2
1 ⎟⎠
⎞⎜⎝
⎛+=+=
dt
dVmsVEEE cp   
Enfin, avec ( ) ( )pressiondeforcesdestravail
t
totaleénergie
t ∂
∂=∂
∂
, on obtient l’équation  
 de l’oscillateur forcé : psVVm 2=+&&  (E 14) 
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14.3 63B  UCouplage fluide-structure 
 
14.3.1 138B  UMise en équation 
 
On s’intéresse ici au mouvement d’un solide dans un fluide parfait : la présence du fluide induit une 
masse apparente du solide plus grande que sa masse réelle, c’est le concept de masse ajoutée, 
souvent utilisé pour les couplages faibles. 
La mise en équation est en général assez compliquée et dépend de la déformation volumique 
engendrée par la structure mouvante. 
Lighthill introduit une formulation relativement simple, à partir de résultats expérimentaux et d’une 
simplification géométrique du modèle qui rejoint la nôtre : la section droite du modèle est carrée, de 
côté égal à h2 . 
 
Nous reprenons l’équation (13 X)X simplifiée : 
x
pA
t
j
∂
∂−=∂
∂ρ . 
La définition de j  et de V  permet d’écrire  
t
V
x
j
∂
∂=∂
∂
 et par suite : 
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2
2
22
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t
V
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∂−=∂
∂=∂∂
∂ ρρ  
En utilisant l’approximation de l’acoustique géométrique où )(xk  est le nombre d’onde local, on 
écrit, plus simplement : pAkV 2−=&&ρ     (E 15) 
 
L’élimination de p entre (E14 X)X et (E15 X)X donne finalement : 02 2 =+⎟⎠
⎞⎜⎝
⎛ + sV
Ak
mV ρ&&  où apparaît le 
terme de masse ajoutée dû à l’inertie du fluide 22 Akm f ρ= . 
 
En tenant compte de la simplification, l’aire d’une rampe est 22hA =  et  2)(hkm f
ρ=  
 
 
14.3.2 139B  UInfluence du terme de masse ajoutée 
 
Le raisonnement précédent a été conduit pour le cas unidimensionnel. En deux ou trois dimensions, la 
pression est déterminée à partir du laplacien complet. L’auteur fait remarquer que le résultat en trois 
dimensions ne diffère pas énormément de celui obtenu en deux dimensions. 
En deux dimensions, ce terme d’inertie dû au fluide est de la forme :  
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khkhkh
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kh
m f ⋅=−
+⋅= ρρ  
Pour les faibles valeurs du nombre d’onde local khkh →)tanh(   et fm  tend vers son expression en 
une dimension. 
Pour les valeurs élevées du nombre d’onde 1)tanh( →kh  et khm f ρ→  
 
 
Figure 74 : Variation de l'inertie due au fluide. 
 
14.4 64B  UConclusion sur la dispersion cochléaire  
 
La pulsation locale est définie par 
2
1
)(
)()( ⎟⎟⎠
⎞
⎜⎜⎝
⎛
+= fmxm
xsxω  avec fm fonction de )(xk . 
On a ainsi établi une relation de dispersion 
 140
 141
 
 
 
Mechanical modeling of cochlea when excited via bone conduction. 
_________________________________________________________________________________
 
 
SUMMARY:  
 
The phenomenon of hearing via bone conduction is still partially unknown. Actually, 
two aspects are of interest for auditory rehabilitation: amplification of low frequencies 
response in some physiological context and perception of the ultrasounds when 
applied to the cranium. Historical studies have proven that the whole of the head is 
involved in the process of hearing by bone conduction. It is thus of importance that a 
mechanical model be able to include all fluid-structure couplings, mainly perilymph –
cochlear partition coupling and perilymph – osseous labyrinthine walls coupling. 
However, a simplified linear and passive model is enough for comparing the 
responses to bone versus air conducted excitation.  
This dissertation is concerned with an exploration of literature in search for such a 
model. As no one seems to be adequate for the purpose, three different ways of 
modeling are selected: 
an analytical model which uses Green’s functions for the couplings. 
a numerical modeling of propagation using the FDTD (finite difference time 
domain) method. 
a physical model based upon Lighthill’s critical layers model. A preliminary 
study is conducted for a similitude in the dispersion. 
These models are exposed in a state compatible with an air conducted excitation and 
some adjustments for bone conducted excitation are proposed. 
_________________________________________________________________________________
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RÉSUMÉ :  
 
 
La perception auditive par conduction osseuse présente, dans certains contextes, 
des phénomènes comme l’amplification des basses fréquences ou l’audition de 
fréquences ultrasonores. Des études prouvent que l’ensemble de la tête participe à 
l’excitation. La modélisation mécanique du fonctionnement cochléaire doit donc 
étudier tous les couplages fluide-structure : périlymphe avec partition cochléaire ET 
avec labyrinthe osseux. Un modèle linéaire et passif est recherché. Le dépouillement 
bibliographique retient trois approches, adaptables en conduction osseuse : 
  modélisation analytique avec couplages par fonctions de Green ;  
 modélisation numérique temporelle par différences finies ;  
 idée de maquette à similitude de dispersion (couches critiques de Lighthill). 
Les modélisations sont présentées dans leur version en conduction aérienne et des 
propositions sont faites pour l’application en conduction osseuse. 
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